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 La investigación sobre el diseño de nuevos vectores de liberación controlada de 
fármacos o biomoléculas ha estado en continuo desarrollo desde los años 50. Es necesaria la 
modificación de las propiedades físico-químicas de numerosos agentes terapéuticos para 
poder mejorar sus perfiles farmacocinéticos y su biodistribución. Las principales limitaciones 
de muchos de estos agentes terapéuticos en su administración son la escasa solubilidad en los 
fluidos del organismo y la inestabilidad que presentan ante algunas condiciones a las que se 
exponen en el interior del organismo, como drásticos cambios de pH, fagocitosis o 
degradaciones enzimáticas. Es por esto que se precisan sistemas de liberación de estos 
bioagentes, para protegerlos y mejorar sus propiedades. Un punto clave en el diseño de estos 
nuevos sistemas de liberación es la vía de administración ya que, dependiendo de ésta, el 
agente bioactivo va a exponerse a ciertas condiciones y va a tener que atravesar unas barreras 
determinadas. Las investigaciones recientes se centran, en su mayoría, en las vías de 
administración no invasivas ya que apuestan por la sencillez, comodidad y autonomía de 
administración para la mejora de calidad de vida del paciente. Tanto la forma, el tamaño, como 
la morfología del vector van a influir en la vía de administración y en la biodistribución del 
bioagente que va a ser administrado.  
 Este trabajo de tesis titulado “Desarrollo de sistemas poliméricos mucoadhesivos de 
liberación controlada para la distribución localizada de agentes terapéuticos bioactivos” se 
centra en la aplicación de diversas técnicas de síntesis de sistemas poliméricos, como el método 
de emulsión doble, el método de nanoprecipitación y la aplicación de la tecnología 
microfluídica o las técnicas electrohidrodinámicas para el diseño y desarrollo de sistemas de 
liberación controlada de diversos agentes bioactivos basados en el polímero Eudragit RS100, 
que presenta un mecanismo de liberación controlado en el tiempo y propiedades 
mucoadhesivas. 
 Se ha llevado a cabo el estudio del comportamiento del polímero para la optimización 
de la síntesis por el método de doble emulsión, obteniendo micropartículas mediante la 
aplicación de energía por ultrasonidos para la obtención de las emulsiones. En dichas 
micropartículas obtenidas se encapsularon proteínas modelo (BSA y HRP) para demostrar la 
posible aplicación en la administración oral de proteínas terapéuticas. Los resultados muestran 
una encapsulación altamente eficiente, ofreciendo estabilidad a las proteínas encapsuladas 
frente a la desnaturalización ácida. También se ha llevado a cabo la encapsulación de bacterias 
probióticas modelo (E. coli y L. acidophilus), para demostrar la posible aplicación en la 
administración oral de probióticos, en micropartículas obtenidas mediante la variante del 
método de doble emulsión denominada emulsión doble de elevada fase interna (HIPE) 
aplicando, en este caso, energía mecánica para producir las emulsiones. Los resultados 
muestran la supervivencia de los microorganismos al proceso de síntesis, la protección de los 





comprueba la supervivencia del agente probiótico encapsulado hasta un total de 5 meses en 
condiciones de humedad, luz y temperatura de laboratorio. 
 Otro tipo de vector de liberación se ha obtenido mediante el método de síntesis basado 
en nanoprecipitación. Se ha llevado a cabo un estudio preliminar del comportamiento del 
polímero variando algunos de los parámetros influyentes en esta metodología, y se ha 
extendido este estudio a la aplicación de la tecnología microfluídica. Esta tecnología se aplica 
con la finalidad de mejorar la distribución de tamaño y aumentar la producción del vector, 
aprovechando las principales ventajas que ofrece la microfluídica: un elevado control de la 
mezcla y la precipitación del polímero. Mediante esta técnica y la aplicación de la microfluídica 
se han desarrollado nanopartículas de reducido tamaño, aumentando la producción y 
obteniendo distribuciones más homogéneas que las obtenidas mediante la técnica discontinua. 
En estas nanopartículas se ha encapsulado el antibiótico hidrófobo modelo rifampicina y se ha 
llevado a cabo la caracterización completa in vitro tanto de la encapsulación y liberación del 
fármaco. Se demostró, además, también in vitro, la actividad del antibiótico encapsulado 
contra bacterias S. aureus. 
 Por último, se ha llevado a cabo la síntesis de nanopartículas, micropartículas y fibras 
mediante técnicas electrohidrodinámicas. Para ello, se ha realizado un amplio estudio del 
comportamiento de diferentes disoluciones poliméricas (con distintos disolventes y 
concentraciones) mediante estas técnicas electrohidrodinámicas. En las micropartículas se han 
encapsulado antibióticos modelo de distinta naturaleza química, ciprofloxacino y rifampicina, 
mientras que en las nanopartículas se ha encapsulado el antibiótico rifampicina. En las fibras 
se ha incorporado el antibiótico hidrófobo rifampicina. Los resultados muestran una eficiencia 
de encapsulación elevada mediante estas técnicas. Se ha llevado a cabo la caracterización 
morfológica de todos los vectores diseñados, los estudios in vitro de encapsulación y 
liberación. Se comprobó, además, la actividad terapéutica de los vectores como agentes de 
liberación controlada de antibióticos confirmando la actividad del antibiótico liberado 
mediante ensayos con bacterias S. aureus. 
 Al estudio in vitro del mantenimiento de la actividad terapéutica del bioagente 
encapsulado se añade un estudio de citotoxicidad con células Caco2-TC7 y fibroblastos de 
cada uno de los vectores diseñados por las diferentes metodologías de síntesis, comprobando, 
en todos los casos, que los sistemas de liberación controlada diseñados son idóneos para su 
aplicación como tratamiento administrados por vías no invasivas para diferentes aplicaciones 
biomédicas. 
 Por lo tanto, en este trabajo de tesis doctoral se han desarrollado vectores de diferentes 
tamaños y morfologías para la liberación controlada en el tiempo de agentes bioactivos 
mediante su administración por vías no invasivas, principalmente, mediante la vía oral. De 
todos ellos se ha comprobado su idoneidad como agentes terapéuticos que mejoran las 







 The design of new controlled-release systems for drugs or biomolecules has been 
intensively developed since the 50s. Most of the therapeutic agents need to be improved in 
order to modify their pharmacokinetic profiles and their biodistribution. Main limitations of 
most of these agents are the poorly solubility and the instability when they are exposed to 
drastic pH changes, phagocytosis or enzymatic degradation. For this reason, controlled-
releases systems are requiered to protect and improve the physico-chemical properties of these 
therapeutic agents. It is important to consider the route of administration for the development 
of new controlled-release systems. Depending on the route of administration, the bioactive 
agent will be exposed to different environments and will have to overcome barriers inside the 
organism. Recent research mainly focuses on non-invasive routes of administration because 
of their simplicity, comfort and self-administration for a better quality of life and patient 
compliance. Size, shape and morphology of the vector will influence on the route of 
administration and biodistribution of the administered bioagent. 
 This PhD thesis entitled “Development of controlled-release mucoadhesive polymeric 
systems for targeted distribution of therapeutic bioactive agents” is focused on different 
synthesis techniques such as double emulsion, nanoprecipitation and the application of 
microfluidic technology and electrohydrodynamic methology for the development of 
polymeric controlled-release systems based on the polymer Eudragit® RS100, a polymer 
which delivery mechanism is time-controlled, with mucoadhesive. 
 The optimization of the synthesis by the double emulsion method have been carried 
out, obtaining microparticles by applying ultrasound energy to perform the emulsions. Model 
proteins (BSA and HRP) have been encapsulated inside the obtained microparticles for the 
oral administration of therapeutic proteins. Results demonstrate the high efficiency of 
encapsulation achieved and also the encapsulated protein stability against acid denaturation. 
The encapsulation of model probiotic bacteria (E. coli and L. acidophilus) have been also carried 
out. Model bacteria have been encapsulated by the variation of the conventional double 
emulsion called high internal phase emulsion (HIPE) by applying mechanical energy in this 
case. Results show encapsulated microorganism survival and the protection provided by the 
polymer against the extremely acidic conditions of the stomach. Finally, microparticles with 
the encapsulated bacteria were lyophilized and the survival of the microorganisms was 
checked after keeping the microparticles for 5 months under laboratory conditions of 
humidity, light and temperature. 
 Nanoprecipitation methology have been also used to synthesized controlled-release 
particles. First, a preliminary study of the batch synthesis parameters has been carried out. 
After that, microfluidic technology has been applied to the synthesis, in order to improve the 
size distribution and to increase the productivity. This was achieved due to the advantages 





The application of microfluidics in nanoprecipitation yields into the development of ultra-
small polymer nanoparticles, with a narrow size distribution comparing with the ones 
synthetized by batch methodology. A hydrophobic antibiotic, rifampicin, has been 
encapsulated and the in vitro characterization of the drug encapsulation and release has been 
performed. The activity of the encapsulated drug against S. aureus has been verified 
satisfactorily. 
 Finally, electrohydrodynamic techniques have been used to obtain polymeric 
microparticles, nanoparticles and fibers. An extensive study about the behavior of different 
polymer solutions (solvents and concentrations) has been carried out. Two model antibiotics, 
ciprofloxacin and rifampicin, have been encapsulated into microparticles and rifampicin into 
nanoparticles. The hydrophobic antibiotic rifampicin has been encapsulated into fibers. Final 
results show a high encapsulation efficiency using electrospraying and electrospinning. 
Morphological characterization and in vitro encapsulation and release studies have been 
carried out. The therapeutic effect of the drug delivery system has been verified by the study 
of the released antibiotic against S. aureus. 
 An in vitro cytotoxicity study of the designed vectors on Caco2-TC7 and fibroblasts cell 
lines was also performed. The results conclude that all the designed systems are 
cytocompatible and suitable for biomedical applications as a treatment administered by non-
invasive routes. 
 Therefore, in this PhD work, controlled-delivery systems of different sizes and 
morphologies have been developed for the therapeutic application of bioactive agents by non-
invasive routes. The obtained results demonstrate that all of them are suitable therapeutic 
agents, improving the pharmacokinetic properties and the stability of the bioagents, 
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1.1 Sistemas de liberación controlada de fármacos. 
 En los últimos años, el interés por el desarrollo de nuevos sistemas de liberación 
controlados y localizados de fármacos se ha visto incrementado notablemente. Estos sistemas 
de liberación de fármacos se desarrollan con la finalidad de mejorar las propiedades 
fisicoquímicas y farmacológicas de los medicamentos. Es decir, estos sistemas proporcionan 
una forma más efectiva de administración de fármacos, reduciendo a su vez la toxicidad y 
proporcionando vías de administración más cómodas para el paciente. 
 No fue hasta 1950 cuando aparecieron los primeros sistemas de liberación, que 
recibieron el nombre de sistemas de primera generación (1950-1980), entre los que se incluían 
parches, inhaladores o cápsulas orales [1]. En 1952 se desarrolló la primera tecnología de 
liberación continua durante 12h, Spansule® (de “sustained-release capsules”), que se basaba en 
cápsulas de disolución retardada en la que se encapsulaban los fármacos [2]. Posteriormente, 
en 1979, la FDA aprobó el primer parche transdermal, Scop® [3]. A partir de 1980 ya se habla 
de sistemas de liberación de segunda generación, entre los que se incluyen liposomas, nano y 
micropartículas [4]. En 1995, la FDA aprobó el primer fármaco basado en nanotecnología, 
Doxil®, un medicamento quimioterapéutico compuesto por liposomas que encapsulan el 
agente anticanceroso [5]. Hasta diez años después no se aprobó el segundo fármaco siguiendo 
esta línea de investigación, Abraxane®, en 2005, una formulación basada en nanopartículas de 
un fármaco quimioterapéutico unido a la proteína albúmina, la cual actúa como vector [6]. A 
partir de este punto, se empezó a hacer hincapié en el campo de la liberación de fármacos de 
forma controlada y/o localizada, de manera que la investigación ha ido cada vez más en 
aumento, como se observa en la Figura 1.1 
 
Figura 1.1 Cronograma de publicaciones con la palabra clave “drug delivery” en diferentes bases de 
datos de búsquedas científicas. (Febrero 2020). 
 
 Sin embargo, el ritmo de aparición de nuevos fármacos con propiedades mejoradas en 





media de tiempo entre que se diseña un nuevo fármaco y es comercializado se estima próximo 
a los 10 años, debido a que el diseño a escala de laboratorio y la caracterización de la aplicación 
in vitro e in vivo en pequeños animales no resulta igualmente efectiva cuando se traduce a 
ensayos clínicos [8]. Por esta razón, surgen los denominados sistemas de liberación controlada 
de tercera generación (2010- actualidad), los cuales se centran en las propiedades 
fisicoquímicas del fármaco, pero también en las barreras biológicas que deben atravesar a lo 
largo de su camino [1]. De esta forma, se puede controlar la farmacocinética según la necesidad 
biológica, como se muestra en la Figura 1.2, y el punto de acción mediante el control de la 
morfología del mismo. 
 
 
Figura 1.2 a) Perfiles farmacocinéticos de liberación de sistemas de liberación de fármacos de 
primera, segunda y tercera generación, modulables en función de las necesidades biológicas. b-i) 
Micrografías de diferentes geometrías de sistemas de liberación Imágenes (b-f) adaptadas de [9]con 
permiso de American Chemical Society.y (g-i) de [10] con permiso de John Wiley & Sons. 
 
 Los sistemas de liberación se desarrollan debido a la necesidad de mejorar, 
principalmente, la biodisponibilidad del fármaco en el organismo tras su administración y de 
modular su modo de acción, reduciendo de esta manera los efectos tóxicos. Por lo tanto, 
previamente a su diseño, se deben conocer las barreras fisiológicas a las que se va a enfrentar 
el sistema de liberación. Dichos sistemas ayudan a la solubilidad de fármacos poco solubles 
en agua [11], a su protección frente a condiciones adversas de pH o ante la presencia de 
enzimas [12][13]. Sin embargo, hay que tener en cuenta la capacidad de acción del fármaco 
para así poder trabajar en el rango de concentraciones efectivas a nivel terapéutico. En 





problemas asociados al medicamento y proporcionar soluciones viables y compatibles. En la 
Tabla 1.1 se exponen los problemas más comunes que presentan los medicamentos actuales y 
cómo los sistemas de liberación pueden contribuir a su mejora. 
 
Tabla 1.1 Problemas comunes de los fármacos actuales y posibles soluciones que pueden aportar los 
sistemas de liberación de fármacos de tercera generación. Modificada de [14] con permiso de AAAS 
(American Association for the Advancement of Science). 
Problema Consecuencia 
Solución aportada por los sistemas de 
liberación 
Baja solubilidad 
Precipitación de los fármacos 
hidrófobos con la consecuente mala 
biodistribución. 
Mejoran la solubilidad del fármaco 
hidrófobo vehiculizándolo en un 
vector hidrófilo. 
Daño tisular 
Irritación del tejido por 
extravasación del fármaco en 
elevadas dosis. 
Producen una liberación controlada y 




fármaco in vivo 
Pérdida de la actividad del fármaco 
tras su administración. 
Protegen los fármacos del medio 
externo y producen una liberación 
sostenida. De esta forma, se reducen 
las dosis administradas. 
Farmacocinética 
desfavorable 
Eliminación rápida del organismo y 
necesidad de dosis elevadas y 
continuas. 
Aumentan el tiempo de vida media del 




El fármaco se distribuye por todo el 
organismo dando lugar a efectos 
secundarios, limitando las dosis 
administradas. 
La biocompatibilidad y localización 
del vector en el lugar de acción reduce 





El fármaco se distribuye por todos 
los tejidos generando efectos 
secundarios. 
Pueden localizar la liberación del 
fármaco pudiendo, de esta forma, 
aumentar la concentración en el tejido 
específico en el que se quiere actuar. 
 
 La efectividad y el éxito de estos sistemas de liberación se atribuyen a diferentes 
propiedades como a la estabilidad física, biológica y morfológica a largo plazo, a la ausencia 
de toxicidad de sus excipientes, a la simplicidad de síntesis y manipulación y a la posibilidad 
de escalado [15]. Aunque lo que resulta primordialmente imprescindible es tener en cuenta el 
tamaño, las características superficiales y la forma para obtener la biodistribución in vivo que 
exige la aplicación biomédica del vector [16]. 
 Los sistemas de liberación de tercera generación se pueden clasificar en función de su 
morfología y de su composición. Para poder aportar esta serie de mejoras farmacocinéticas, se 





más estudiados hasta la fecha para estas aplicaciones biomédicas son los vectores lipídicos, 
poliméricos o materiales inorgánicos como óxidos metálicos o materiales mesoporosos, entro 
otros, como se reúne en la Figura 1.3. 
 
 
Figura 1.3 Tipos y propiedades principales de los diferentes sistemas de liberación. 
 
 Los materiales inorgánicos estudiados como vectores de transporte de fármacos suelen 
ser nanopartículas metálicas, de diversas morfologías y composiciones. Por ejemplo, las 
nanopartículas de oro han sido ampliamente estudiadas por su versatilidad como vector de 
fármacos mediante el anclaje de los mismos a la superficie de la partícula, la diversidad de 
tamaños posibles de las mismas y su falta de toxicidad debido a su biocompatibilidad [17]. 





nanopartículas de oro mediante la aplicación de luz, ya que cuando se encuentran en 
dispersión coloidal presenta un fenómeno denominado resonancia de plasmón de superficie, 
lo que quiere decir que es capaz de absorber luz de determinadas longitudes de onda y 
transformarla en propiedades fotoacústicas o fototérmicas. Para darse este control por luz, las 
nanopartículas son irradiadas preferiblemente por luz infrarroja cercana (NIR, 800–1.200 nm), 
ya que presenta buenas propiedades de penetración a través de los tejidos sin producir daños 
[18] Agasti et al. [19] investigaron la liberación del fármaco contra el cáncer 5-fluoroacilo de la 
superficie de las NPs de oro controlado por luz y observaron que las NPs de oro con el fármaco 
anclado sólo ejercía acción citotóxica cuando se todo el conjunto se exponía a luz UV (365 nm) 
durante 1, 6 y 15 minutos. Por otro lado, también se han estudiado otras morfologías de estos 
vectores, como los nanorods de oro, utilizados también como sistemas de liberación 
controlados por luz [20]. Otras partículas metálicas que también han sido aplicadas al 
tratamiento del cáncer han sido las de sulfuro de cobre (CuS), como vectores para la terapia 
fototérmica aprovechando su capacidad de absorción de luz infrarroja, junto con la liberación 
de fármacos mediante la aplicación de luz [21]. Resulta altamente interesante la aplicación de 
NP de sílice mesoporosa como vectores de liberación de fármacos debido a su elevada área 
superficial, al volumen de los poros y a su reactividad superficial (grupos hidroxilo), las cuales 
también han sido utilizadas como sistemas de liberación mediante el anclaje de fármacos en el 
interior de los poros y la liberación controlada espaciotemporalmente por luz [22][23]. Cabe 
mencionar que, además de como vector de fármacos para terapia dirigida, pueden igualmente 
ser empleadas como medios de diagnóstico por imagen al mismo tiempo [24], lo que se 
denominan vectores teragnósticos. Ejemplo de ello son las NPs de óxido de hierro o de otros 
metales, que presentan propiedades superparamagnéticas, por lo que bajo la aplicación 
localizada de un campo magnético son capaces de generar calor por vibración y liberar 
fármacos de manera controlada y, a su vez, sirven como marcadores para diagnóstico por 
imagen [25]. 
 Los liposomas son estructuras de 90 a 150 nm formados a partir de una bicapa lipídica 
(fosfolípidos y colesterol), es decir, tienen la misma composición que las membranas celulares, 
por lo que una de sus principales propiedades es la ausencia total de toxicidad y la capacidad 
de internalización celular. Los fosfolípidos están compuestos por cabezas polares, capaces de 
atrapar fármacos hidrófilos, y cadenas apolares, capaces de atrapar fármacos hidrófobos [26]. 
Sin embargo, uno de los principales inconvenientes de estos vectores es el corto tiempo de 
vida media en el organismo, ya que son rápidamente fagocitados, por lo que necesitan 
modificaciones para poder prolongar el tiempo de circulación en el organismo [27]. Las 
aplicaciones de los liposomas se centran, principalmente, en la administración de agentes 
quimioterapéuticos [28] o terapia génica [29]. Por ejemplo, Elsana et al. estudiaron el efecto en 
la capacidad de encapsulación de moléculas de ADN mediante la incorporación de 





[30]. Por otro lado, Kim et al. [31] diseñaron un sistema liposomal para la liberación de un 
antibiótico hidrófobo que inhibe la proliferación de células madre, salinomicina, y un 
quimioterápico hidrófilo, doxorrubicina, localizada en las células madre de tumores de mama. 
 La versatilidad de las partículas poliméricas las hace potencialmente atractivas en su 
aplicación como sistemas de liberación de fármacos. Las principales características de los 
vectores poliméricos son, entre otras, la biocompatibilidad, la ausencia de toxicidad, la 
facilidad de modificar su estructura química y la posibilidad de modular su tamaño, 
superficie, morfología y, por lo tanto, la cinética de liberación [32]. Los polímeros aplicados a 
esta finalidad han sido tanto de origen natural como sintético, siempre dependiendo de las 
propiedades de cada uno y las necesidades del vector como el mecanismo de degradación 
requerido, la carga superficial apropiada o los factores fisicoquímicos a los que va a ser 
expuesto (pH, enzimas, …) [33]. Algunos de los polímeros naturales aplicados a los sistemas 
de liberación son, por ejemplo, el quitosano, un polisacárido cargado positivamente que actúa 
como vector mucoadhesivo [34] o la albúmina, una proteína transportadora con elevada 
capacidad de anclaje de sustancias [35]. Por otro lado, la variedad de los polímeros sintéticos 
es mucho más amplia, entre los que podemos encontrar, polímeros de base poliacrílica [36], el 
polímero poli(ácido láctico-co-glicólico) (PLGA) [37], entre otros muchos. Por otra parte, 
existen derivados poliméricos que son capaces de responder a estímulos externos, tales como 
el pH o la temperatura [38]. Por ejemplo, el polímero acrílico Eudragit® L100 libera su carga 
selectivamente a un valor de pH 7.0 [39], o el polímero poli(N-isopropil-acrilamida) 
(PNIPAM), el cual cambia de conformación cuando aumenta la temperatura de forma 
reversible [40]. 
 
1.2 Influencia de la morfología del vector en la biodistribución 
del organismo. 
 Cuando se administra un sistema de liberación, es expuesto a varias dificultades para 
atravesar las barreras biológicas y llegar a su lugar de acción. Algunas de estas dificultades 
son: la rápida eliminación del vector de la circulación sanguínea debido a la acción del sistema 
retículo-endotelial (SRE) por fagocitosis, la degradación enzimática del vector, la agregación 
con proteínas séricas o la filtración a través de los capilares de otros órganos y su 
bioacumulación. El tamaño, las propiedades superficiales y la forma del vector juegan un 
papel fundamental en la biodistribución del sistema de liberación in vivo y en la permanencia 








1.2.1 Efecto del tamaño del vector. 
 Este efecto ha sido profundamente estudiado durante mucho tiempo ya que influye 
directamente en la biodistribución y existen técnicas de síntesis que ayudan a modificar el 
tamaño y la dispersión de tamaños de los vectores [42]. La biodistribución en el organismo va 
a depender de la vía de administración del vector. 
 En el caso de la administración intravenosa (Figura 1.4-a), está reportado que partículas 
inferiores a 5 nm se eliminan rápidamente de la circulación porque inmediatamente 
extravasan o son expulsadas por el riñón [43]. Además, los endotelios vasculares de diferentes 
órganos son de estructura fenestrada. Las dimensiones de estas fenestraciones, que actúan 
como filtro de los vectores de fármacos, están directamente relacionadas con la dimensión de 
las partículas que se acumularán en dichos órganos. En el caso del hígado, las fenestraciones 
se encuentran en el rango de los 50-100 nm [44], o en el bazo en el rango de 200-500 nm [45], 
entre otras. Las partículas de mayor tamaño, 2-5 µm, presentan una rápida acumulación en los 
capilares pulmonares [46]. Por otra parte, los macrófagos del sistema retículo endotelial 
fagocita y, en especial, las células de Kupffer en el hígado, eliminan rápidamente los vectores 
en el torrente sanguíneo cuando el rango del diámetro es de 200 nm hasta 5 µm [47][48]. 
 Cuando se administra por vía inhalatoria (Figura 1.4-b) también se produce una 
biodistribución dependiente del tamaño del vector. Se trata de una vía de administración muy 
interesante al tratarse de una vía no invasiva y con una extensa superficie de absorción del 
fármaco a lo largo del sistema pulmonar [49]. Aunque existen ciertas desventajas, como la 
necesidad de sincronizar la respiración o la limpieza de los dispositivos de administración que 
se proponen como futuros retos [50]. Mediante esta vía de administración se consigue llegar a 
la circulación sistémica mediante vectores de pequeño tamaño (< 200 nm) que son capaces de 
alcanzar los alveolos pulmonares y son susceptibles a la fagocitosis. Por otro lado, vectores de 
tamaño inferior a 1 µm son capaces de recorrer todo el sistema respiratorio hasta los alveolos, 
mientras que los vectores entre 1-5 µm quedan depositados en la mucosa pulmonar. Sistemas 
de liberación superiores a las 5 µm quedan sedimentados en las vías respiratorias superiores 
[51]. 
 Por último, mediante la vía de administración oral (Figura 1.4-c), a través del sistema 
gastrointestinal, también se produce esta biodistribución. Se trata de una vía de administración 
capaz de transportar el fármaco al torrente sanguíneo mediante la absorción intestinal. 
Además, es una vía cómoda, no invasiva y directa de administración. Mediante esta vía de 
administración, los vectores inferiores a 1 µm pueden ser internalizados a través de las placas 
de Peyer, que son zonas de tejido linfático a lo largo del intestino delgado, a través de las cuales 
pasan directamente a circulación [52]. Además, estos vectores y hasta las 5 µm 
aproximadamente, pueden acceder al torrente sanguíneo a través de cavidades entre las 





diámetro, no son capaces de ser internalizadas y se bioacumulan en las paredes intestinales 
siendo lavadas y excretadas [53]. 
 
 
Figura 1.4 Esquema de la biodistribución de los sistemas de liberación en función del tamaño del 
vector a través de diferentes vías de administración: a) vía intravenosa, b) vía pulmonar y c) vía 
oral. 
 
1.2.2. Efecto de la forma del vector. 
 La forma física del vector tiene también un importante papel en la biodistribución de 
los sistemas de liberación. Mediante esta propiedad se puede prevenir la fagocitosis o dirigir 
la endocitosis, entre otras, mediante las diferentes interacciones con la membrana celular [54]. 
 En cuanto a la internalización de los sistemas de liberación por las células se han 
realizado diversos estudios. Giglio et al. [55] estudiaron este efecto en nanopartículas de sílice 
mesoporosa, observando que cuando tenían forma de disco la internalización era mayor que 
cuando tenían morfología esférica. En la misma línea Zhenget al. [56] concluyeron que la 
internalización de los nanorods de sílice era mayo que la de las partículas esféricas. La 
investigación de Sharma et at. [57] se basó en la influencia de la morfología de partículas 
poliméricas sobre su internalización por macrófagos, siendo mucho mayor la de partículas con 
forma elipsoide que esférica. 
 Además, se ha estudiado el efecto de la forma del vector en la citocompatibilidad del 
mismo. En un estudio, se comprobó que las nanopartículas de TiO2 esféricas eran mucho 
menos citotóxicas que aquellas con morfología dendrítica [58]. O las partículas de 
hidroxiapatita en forma de agujas o con morfología aplanada inducían mayor muerte celular 
que las esféricas [59]. 
 Sin embargo, estas influencias no hacen que una morfología sea mejor o peor que otra. 
Simplemente, diferentes formas o tamaños ofrecen diferentes tendencias de bioacumulación, 







1.2.3. Efecto de la superficie del vector. 
 El tamaño o la forma del vector resultan cruciales para la biodistribución y la 
interacción con los tejidos del organismo, sin embargo, de la química de la superficie van a 
depender importantes propiedades como la solubilidad, las interacciones superficiales con la 
célula o el reconocimiento del vector [61]. Por lo tanto, los vectores pueden ser modificados 
superficialmente para ser dirigidos a las diferentes dianas dentro del organismo o para imitar 
moléculas propias del organismo y, así, evitar ser reconocidas y fagocitadas por los 
macrófagos. Es decir, modificarlos para que sean perfectos caballos de Troya en el interior del 
organismo y puedan llegar a su lugar de acción (Figura 1.5). Además, la química superficial 
de un vector influye en la biodistribución del mismo y modula su interacción con los tejidos 
del organismo, así como el efecto citotóxico del sistema [62]. 
 Se observó que una eficaz manera de evitar que los sistemas de liberación 
administrados fueran reconocidos inespecíficamente y, consecuentemente eliminados, era el 
recubrimiento del mismo con el ligando poli(etilenglicol) (PEG) ya que evita la interacción con 
proteínas séricas. Xie et al. [63] demostraron que el recubrimiento de PEG en nanopartículas 
de Fe3O4 evitaba la fagocitosis de las partículas por los macrófagos en cultivo celular. 
 Otra modificación estudiada es la inserción de grupos cargados electrostáticamente en 
la superficie de los vectores. Las membranas celulares tienen una composición que les confiere 
carga superficial negativa [64]. Cho et al. [65] estudiaron el efecto de esta carga superficial 
sobre la internalización celular de nanopartículas de oro, demostrando que la interacción de 
las partículas cargadas positivamente con la superficie negativa de las membranas celulares o 
de las mucosas es mucho mayor que la interacción de las partículas neutras o con carga 
negativa. Consecuentemente, también se observó que, si la interacción con la membrana era 
mayor, la probabilidad de ser internalizada también aumentaba. 
 Además, los sistemas de liberación pueden ser modificados con otras pequeñas 
moléculas como péptidos, aptámeros o anticuerpos, entre otros. Se trata de ligandos 
específicos de reconocimiento celular. Entre otros muchos, se ha estudiado ampliamente el 
efecto de la funcionalización con los denominados CPPs (del inglés Cell penetrating peptide) 
[66]. Se comprobó que estos ligandos favorecían la internalización del vector en el interior 
celular [67]. Nativo et al. [68] utilizaron en su investigación una combinación de este péptido 
CPP con otras señales de señalización nuclear (NLS) en la superficie de partículas de oro. 
Observaron que las partículas eran internalizadas por las células más eficazmente que sin la 
presencia de CPP y, además, se reguló la entrada al núcleo de las mismas gracias a la acción 
de NLS. 
 Por otra parte, lejos de las modificaciones químicas de la superficie, hay que tener en 
cuenta la topografía de la misma, ya que también influye en las interacciones con las células. 
La topografía proporciona diferente área superficial y energía de los sistemas de liberación 





morfología superficial rugosa de los granos de polen. Observaron que la elevada rugosidad 
aumentó hasta diez veces la interacción de estas partículas con bacterias, aumentando 
considerablemente la actividad antibacteriana del sistema. 
 
 
Figura 1.5 Dibujo esquemático de los parámetros físico-químicos que influyen en la biodistribución de 
los sistemas de liberación controlada en el organismo. Adaptado con licencia CC de [61]. 
 
1.3 Vías de administración de los sistemas de liberación 
controlada no invasivos y su farmacocinética. 
 Las vías de administración de los productos farmacéuticos que actualmente se 
encuentran en el mercado, aprobados por la FDA, sigue la siguiente tendencia: vía oral 
(62.02%), vía parenteral (22.34%), vía cutánea (8.70%), vía mucosa (5.22%), vía inhalatoria 
(1.21%) y otras vías (0.42%) [7]. Dicha estadística demuestra que la vía oral es la preferida a la 
hora de administrar un fármaco, ya que engloba una serie de propiedades que facilitan la 
calidad de vida del paciente. Estos datos muestran que las preferencias del mercado a la hora 
de diseñar un vector para la liberación controlada de un fármaco se centran en la sencillez, 
comodidad y autonomía de administración, en la medida de lo posible. 
 Por estas razones, a pesar de que la vía de administración más inmediata y en la que se 
evitan las diferentes barreras del organismo ya que se administra directamente en el torrente 
sanguíneo para alcanzar rápidamente el órgano o tejido diana es la vía de administración 







Figura 1.6 Principales rutas de administración no invasivas y las ventajas (en verde) y desventajas 
(en rojo) de cada una de ellas. Imagen adaptada con permiso de Springer Nature [71]. 
 
 Entre todas las vías de administración no invasivas mencionadas en la Figura 1.6, las 
más asiduas y ampliamente utilizadas son las vías de administración oral, transdermal y 
pulmonar, ya que se trata de las más sencillas en ser administradas y en todas ellas hay una 
amplia zona de absorción para el transporte de las biomoléculas hasta el torrente sanguíneo 
para un efecto sistémico y la posibilidad de un efecto localizado, inclusive. 
 
1.3.1 Vía oral.  
 Se trata de la vía de administración más cómoda, sencilla y recomendada para la 
administración de fármacos biológicos. Sobre todo, para la administración a largo plazo o para 
tratamientos de enfermedades crónicas. Sin embargo, para el paso de diversas moléculas se 
presentan diversas desventajas que se deben de tener en cuenta para mantener la estabilidad 
del fármaco y, por lo tanto, su biodisponibilidad [72]. 
 Las desventajas más importantes son la presencia enzimática y el pH. Cuando se 
ingiere una biomolécula por vía oral comienza su digestión en la boca, donde el pH es 6.5 y se 
secreta la saliva, rica en proteínas amilasas y lisozima, aunque el tiempo en contacto bajo estas 
condiciones del producto administrado es suficientemente corto como para no considerarse la 
boca como una de las principales barreras [73]. Sin embargo, el estómago y el intestino sí que 
se consideran principales barreras en este tipo de administración. Cuando el compuesto 





proteolíticas, concretamente endopeptidasas y lipasas, y ácido clorhídrico, generando así el 
ambiente más ácido en el interior del organismo (pH 1-2). Posteriormente, la digestión 
continúa con el paso por el intestino delgado en el que se aumenta la secreción de enzimas de 
origen pancreático, entre las que encontramos tripsinas, carboxipeptidasas endopeptidasas, 
aminopeptidasas y elastasas, entre otras. Durante este paso de la digestión, se encuentra 
también una amplia variedad de valores de pH, siendo primero el paso por el duodeno a pH 
4-5.5, luego el yeyuno con pH 5.5-7, el íleon con pH 7-7.5 y, por último, el colon y el recto con 
valores de pH 7-7.5 [74]. 
 Además, también hay que tener en cuenta la presencia de una extensa capa mucosa a 
lo largo del epitelio intestinal. Dicha capa está compuesta por una sustancia similar a un 
hidrogel secretada por las propias células de tracto con un elevado contenido en mucinas (una 
clase de glicoproteínas altamente glicosiladas) [75] y, además, también se encuentran lípidos, 
electrolitos, inmunoglobulinas, péptidos antimicrobianos, inhibidores de proteasas y agua, 
entre otros [76]. Además de todo esto, también es un punto de colonización de las bacterias 
intestinales que actúan como barrera para otras bacterias patógenas [77]. Por lo tanto, la 
principal función de esta capa mucosa, aparte de facilitar el paso del bolo alimenticio, es la de 
actuar como barrera física limitando la difusión de las sustancias ingeridas desde el lumen al 
interior epitelial [76]. Esta capa mucosa tiene un espesor de aproximadamente 100 µm y poros 
de una media de tamaño de 0.2 µm, aunque este diámetro va a depender de la localización, 
del individuo y de su estado de salud [78]. En la Figura 1.7-a se expone de forma resumida 
cada una de las fases de la digestión de un sistema de liberación a través de su administración 
oral. 
 Otro punto importante a tener en cuenta en la administración de fármacos por vía oral 
es el denominado primer paso hepático. Se trata de un obstáculo inevitable en la digestión de 
cualquier molécula ya que, a lo largo del sistema digestivo, una parte de las moléculas 
ingeridas se absorben rápidamente y son transportadas a la circulación menor, es decir, la 
circulación que pasa por el hígado antes de llegar al corazón para ser distribuida por el 
organismo. El hígado actúa como un filtro que elimina parte de las moléculas o las ataca 
enzimáticamente convirtiéndolas en metabolitos hidrosolubles que, normalmente, se 
inactivan y se eliminan a través de los riñones. Por lo tanto, este primer paso hepático reduce 
la biodisponibilidad del fármaco administrado por vía oral [79]  
 La aplicación de sistemas de liberación controlada en este tipo de administración 
resulta altamente favorable debido a que permite superar los obstáculos expuestos. Estos 
sistemas de liberación deben de ser capaces de evitar la degradación enzimática o por acción 
del pH del vector y de la molécula que transporta, aumentar el tiempo de residencia en el 
tracto digestivo para aumentar la absorción a la circulación sistémica y evitar el primer paso 
hepático reduciendo, a su vez, los efectos secundarios por el metabolismo de elevadas dosis 





bioactivo administrado [80]. Además, cabe destacar la versatilidad de las formas de 
dosificación del producto para su administración oral: en forma de disolución, suspensión, 
emulsión, polvo, gránulos, cápsulas, tabletas, entre otros, como puede observarse en la Figura 
1.7-b [81]. 
 El mayor ejemplo en la aplicación del diseño de sistemas de liberación en la que se han 
invertido, hasta la fecha, más esfuerzos en cuando a investigación es en el desarrollo de 
sistemas de administración oral de insulina. La administración más eficaz para la diabetes 
mellitus es la inyección subcutánea de insulina dos veces al día, por lo que el desarrollo de un 
sistema de liberación prolongada y de administración oral supondría una gran mejora para el 
paciente [82]. Es por esto que se encuentran numerosas publicaciones desarrollando sistemas 
de liberación de insulina para la administración oral utilizando como vehículo liposomas, 
polímeros naturales como quitosano o polímeros acrílicos o hidrogeles [83]. Un enfoque 
innovador fue el reportado por Sakloetsakun et al. [84] en el que se desarrolló una fórmula 
esférica de ingestión oral de insulina basada en quitosano tiolado que, tras 30 minutos, se 
observaba un notable aumento en el perfil de liberación in vitro de insulina respecto al sistema 
sin modificación ya que se liberó mayor proporción de insulina cuando el quitosano se 
encontraba tiolado. Estos resultados los respaldaron con un experimento in vivo en el que 
observaron un aumento significativo de la insulina sérica biodisponible mediante la 
administración de este sistema de liberación en comparación con la administración de una 
disolución de insulina oral.  
 
 
Figura 1.7 a) Esquema de las diferentes fases de digestión a través de la administración oral de un 
sistema de liberación controlada. b) Diferentes formas de dosificación de estos vectores a través de 





1.3.2 Vía transdermal. 
 Se trata de un sistema de administración indoloro que puede ser fácilmente 
autoadministrado. Además, mediante esta vía se evita el primer paso hepático que produce la 
rápida metabolización espontánea de las moléculas administradas y permite un tratamiento 
localizado, por ejemplo, en infecciones o enfermedades cutáneas, evitando la presencia del 
fármaco en suero y, con ello, la posible toxicidad generada [85]. 
 Sin embargo, en estos sistemas de liberación cutáneo, hay que contemplar diversas 
limitaciones que hacen de esta vía de administración un sistema menos atractivo. La principal 
limitación tiene que ver con la composición multicapa de la piel (del exterior al interior: 
epidermis, dermis e hipodermis), que actúa como una barrera fisiológica de baja 
permeabilidad. Para que la difusión de las moléculas se produzca de manera eficaz por el 
estrato córneo de la epidermis, los pesos moleculares deben ser inferiores a 500 Da y, además, 
deben de tener una afinidad por ambientes lipídicos, lo que supone un impedimento para la 
administración de moléculas hidrófilas [86]. Además, también hay que tener en cuenta la 
actividad enzimática de esta primera capa de la epidermis debido a la presencia de peptidasas 
y esterasas en la piel que metabolizan rápidamente las moléculas que la atraviesan [87]. 
 Sin embargo, el verdadero talón de Aquiles de la administración cutánea es la elevada 
sensibilidad de la piel con la irritación de la misma debido a la elevada actividad inmunológica 
presente en la zona [88]. 
 A pesar de las limitaciones presentes, hay un elevado interés en el desarrollo de 
sistemas de liberación para la administración transdermal entre los que se encuentran vectores 
basados en dendrímeros, en polímeros de origen natural, en polímeros sintéticos o en lípidos. 
Estos últimos son los más explorados en esta aplicación, con la posibilidad de desarrollar 
liposomas, niosomas o nanoemulsiones lipídicas, entre otros [89]. Actualmente, existen 
parches transdermales de liberación controlada y prolongada en el tiempo en el mercado 
como, por ejemplo, el reservorio Duragesic® para el tratamiento del dolor localizado [90] o los 
parches Zecuity® para el tratamiento de las migrañas [91]. Por otra parte, otro método de 
administración transdermal que trata de evitar ese problema de difusión a través de la 
epidermis que se está investigando es el denominado microagujas, las cuales se componen de 
un material biodegradable con el fármaco o molécula a administrar en su interior. Las 
microagujas tienen un tamaño de 150-1500 µm de largo y 50-250 µm de ancho y se inyectan 
superficialmente en la epidermis interna o, incluso, directamente en la dermis, evitando el 
estrato córneo, pero de manera más superficial y no dolorosa, al contrario que las agujas 
hipodérmicas. De esta forma, se facilita la llegada a la circulación sistémica del fármaco o de 
la molécula que se encuentra en el interior de las microagujas [92]. 
 Mediante esta vía de administración, las formas de dosificación se encuentran más 
limitadas a únicamente la posibilidad de administrar cremas tópicas, parches transdermales, 






Figura 1.8 Esquema de las diferentes formas de dosificación de los sistemas de liberación de 
fármacos a través de la vía transdermal. 
 
1.3.3 Vía pulmonar y nasal. 
 A través de esta vía de administración también se consigue evitar el primer paso 
metabólico hepático y, de esta forma, mejorar la biodisponibilidad del agente administrado. 
Esta ruta se utiliza, generalmente, para la administración de fármacos o moléculas localmente 
en los pulmones en enfermedades como la enfermedad pulmonar obstructiva, asma o fibrosis 
quística. Además de esto, también supone un paso para acceder al sistema circulatorio o 
linfático debido a la elevada irrigación de sistema pulmonar [93]. 
 El aspecto más importante a tener en cuenta en esta ruta de administración es el tamaño 
del vector. Mediante la administración pulmonar, el vector o fármaco es administrado por 
inhalación y, dependiendo del tamaño del mismo, llegará a un punto final o a otro dentro del 
sistema pulmonar, tal y como se trató en el apartado 1.2.1. Sin embargo, esta ruta despierta 
menor interés científico ya que, como se ha dicho anteriormente, la forma de dosificación a 
través de esta ruta es por una suspensión o un polvo inhalatorio, por lo que se precisa de un 
dispensador además del desarrollo de un vector óptimo, lo que hace que no resulte una 
administración ni fácil ni cómoda para el paciente (Figura 1.9) [94]. 
 Algún ejemplo de vectores de administración pulmonar que actualmente se 
encuentran en el mercado son los antibióticos aerosolizados como tratamiento de infecciones 
pulmonares. TOBI Podhaler® es un inhalador de polvo de tobramicina, un antibiótico contra 
Pseudomonas aeruginosa, bacteria patógena en los pacientes con fibrosis quística [95], o 
Ventolin®, un aerosol de albuterol sulfato que actua como broncodilatador en patologías 







Figura 1.9 Esquema de las necesidades para la correcta administración a través de la vía 
respiratoria. 
 
1.4 Sistemas poliméricos para la liberación de fármacos. 
 Los sistemas de liberación se diseñan a partir de plataformas que les aporte estabilidad, 
protección y algunas propiedades especiales dependiendo de la función y aplicación final. 
Dichas plataformas pueden ser diversas y variadas estructuras poliméricas, tanto de origen 
natural como artificial. 
 En esta Tesis Doctoral nos centraremos en aquellos aprobados para su administración 
por vías no invasivas, especialmente, por vía oral, transdermal o pulmonar. En la Figura 1.10, 
se encuentran resumidos los polímeros de origen natural y, en la Figura 1.11, los polímeros de 
origen artificial más investigados hasta la actualidad para esta aplicación. 
 
1.4.1 Polímeros de origen natural. 
 1.4.1.1 Ácido hialurónico (HA). 
 El ácido hialurónico es un mucopolisacárido, de carga negativa, natural no 
inmunogénico presente en la matriz extracelular, en el humor vítreo del ojo, en las válvulas 
cardíacas o en el líquido sinovial del organismo, entre otros, ya que lo producen diferentes 
tipos celulares. El glucoaminoglucano es un disacárido compuesto por el bloque repetitivo 
polimérico de ácido D-glucurónico y N-acetil-D-glucosamina unidos mediante un enlace 
glucosídico β (Figura 1.10-a) [97]. 
 Dicho compuesto presenta excelente biocompatibilidad, biodegradabilidad y buenas 





combinarse con receptores de la superficie celulares [98]. Debido a estas interesantes 
propiedades, se encuentran numerosas aplicaciones terapéuticas en liberación controlada de 
fármacos, en la cicatrización de heridas o en la regeneración de tejidos [99]. 
 En el marco de la liberación controlada de productos bioactivos, Gianolio et al. [100] 
desarrollaron un anestésico basado en HA y bupivacaína que conseguía prolongar el efecto de 
anestésico hasta cinco veces, mediante la conjugación de la molécula anestésica con el 
polímero, de forma que su tiempo de vida media aumentaba notablemente. 
 También se ha investigado en el desarrollo de vehículos basados en CaCO3 recubiertos 
de HA para la administración oral de insulina. Es el caso de Lui et al. [101], que desarrollaron 
el citado complejo consiguiendo un efecto hipoglucémico mucho más prolongado que la 
insulina administrada por vía parenteral. 
 1.4.1.2 Quitosano (CS). 
 El quitosano es un biopolímero catiónico aminopolisacárido de origen natural, 
proveniente del exoesqueleto de crustáceos, donde se encuentra la quitina [102]. Se compone 
de unidades arbitrarias de β-(1-4) D-glucosamina y N-acetil D-glucosamina (Figura 1.10-b) 
[103]. 
 Las propiedades más interesantes del CS como biopolímero son la biocompatibilidad, 
la biodegradabilidad, su carga superficial positiva, la cual lo hace mucoadhesivo y la 
sensibilidad al pH ya que es insoluble a altos valores de pH [103]. Las aplicaciones terapéuticas 
en la liberación controlada de agentes bioactivos de CS son muy amplias, siendo utilizado en 
la actualidad en el desarrollo de vectores para todo tipo de administraciones y en diferentes 
formas de dosificación: cápsulas, nanopartículas, tabletas, fibras o geles [104]. 
 Aprovechando su propiedad mucoadhesiva, se ha investigado ampliamente su 
aplicación en áreas donde hay presencia de mucosas, como el área pulmonar, oftalmológico, 
el vaginal o el digestivo. Garg et al. [105] desarrollaron nanopartículas de CS encapsulando 
rifampicina o isoniacida, fármacos antituberculosis, consiguiendo una liberación sostenida y 
una localización pulmonar en los macrófagos alveolares in vivo.  
 También se ha aplicado en el campo oncológico, como vector de quimioterápicos para 
la administración oral. En el caso del trabajo Feng et al. [106], consiguieron sintetizar 
nanopartículas de CS con hidroclorato de doxorrubicina de forma que resultó un vector no 
tóxico que aumentó la absorción intestinal del fármaco y la prolongó en el tiempo en 
comparación con el fármaco libre. 
 1.4.1.3 Alginato. 
 El alginato entra dentro de los polisacáridos aniónicos solubles en agua, presente en las 
paredes celulares de algunas algas marinas [107]. Está formado por la secuencia de dos 





 Las propiedades que presenta el alginato como biopolímero son, entre otras, su elevada 
biocompatibilidad y biodegradabilidad, utilizado hasta en el ámbito alimentario debido a su 
ausencia total de toxicidad y, además, es dependiente del pH, ya que varía su viscosidad en 
función del pH [109]. Por esto, el alginato ha sido ampliamente utilizado en ingeniería de 
tejidos, en aplicaciones farmacéuticas y biomédicas, como en los sistemas de liberación 
controlada de agentes bioactivos [110]. 
 Debido a su cambio de comportamiento en función del pH, Tugcu-Demiröz et al. [111] 
investigaron la posibilidad de sintetizar un sistema de liberación entérico basado en alginato 
para el tratamiento de la enfermedad de Crohn, ya que la administración del fármaco libre 
(ácido 5-aminosalicílico) se absorbía rápidamente sin llegar al lugar de acción, el colon, en su 
administración oral. Los resultados in vivo demostraron que, en la mayoría de los casos, las 
tabletas de alginato alcanzaban el intestino delgado y grueso sin ser degradadas y habiendo 
liberado solamente aproximadamente un 10% del fármaco incluido. 
 Una interesante aplicación del biopolímero alginato fue la propuesta por Xu et al. [112] 
mediante el diseño de fluidos ferromagnéticos basados en micropartículas de este polímero 
para la liberación controlada y localizada de un fármaco modelo. Para esta finalidad, 
propusieron el recubrimiento de nanopartículas magnéticas de Fe3O4 con alginato para, así, 
evitar la agregación de las mismas, mejorar su dispersión en medio acuoso y, además, 
aprovechar las propiedades dependientes de pH del polímero. Los resultados mostraron una 
buena dispersión y estabilidad de las nanopartículas férricas debido a la presencia del 
biopolímero y, además, la liberación de las mismas fue pH dependiente y de manera 
controlada. 
 1.4.1.4 Celulosa (CEL). 
 La celulosa es un biopolímero presente en multitud de especies vivas como en plantas, 
animales y bacterias. Se trata de un homopolisacárido, compuesto por moléculas de β-glucosa 
formando una conformación plana en forma de cinta, unidas por enlaces β-(1-4)-O-glucosídico 
(Figura 1.10-d) [113]. La elevada cantidad de grupos –OH laterales ofrece la posibilidad de 
modificar la superficie del biopolímero CEL, haciendo de esta propiedad una de las más 
atractivas para las aplicaciones del mismo en materiales biomédicos, aparte de la 
biocompatibilidad [114]. 
 Medhi et al. [115] publicaron su aplicación del biopolímero CEL en la tecnología 
recientemente emergente de las microagujas. Desarrollaron un sistema transdermal de 
liberación sostenida de un anestésico, lidocaína, a partir de CEL obtenida de la superficie de 
bacterias Acetobacter xylinum. Los resultados no mostraron liberaciones más prolongadas que 
las publicadas mediante microagujas de hidrogeles [116], pero gracias a las propiedades 






 En el trabajo de Khoshnevisan et al. [117] se desarrollaron fibras a partir del derivado 
acetato de CEL, gracias a técnicas electrohidrodinámicas, en las que incluyeron agentes 
antimicrobianos, antioxidantes y antiinflamatorios para tratamientos tópicos. 
 1.4.1.5 Ciclodextrina (CD). 
 Las ciclodextrinas son oligosacáridos cíclicos compuestos por repetitivas unidades de 
dextrosa (6 unidades: α-,7 unidades: β- y 8 unidades: γ-CD) unidos a través de uno o hasta 
cuatro enlaces (Figura 1.10-e), obtenidos a partir de la degradación enzimática del almidón 
presente en diversos microorganismos. Se trata de una estructura hidrófila con un interior 
menos hidrófilo que es capaz de albergar moléculas con cierto carácter hidrófobo [118]. Al 
igual que la CEL, tiene una superficie muy reactiva fácilmente modificable, tratándose de un 
biopolímero altamente compatible y biodegradable. 
 Las CD han sido extensivamente aplicadas en el desarrollo de sistemas de liberación 
de moléculas, en su mayoría, hidrófilas. Sin embargo, mediante las modificaciones necesarias 
de los grupos funcionales de las CD, Patel et al.[119] sintetizaron una β-CD anfifílica mediante 
la introducción de una cadena carbonada (C12) en un solo paso. En el interior de las 
nanovesículas modificadas formadas introdujeron un fármaco hidrófobo, citrato de 
tamoxifeno, de manera exitosa. Además, observaron una ausencia total de citotoxicidad del 
vector y la farmacocinética mostró una eliminación del fármaco menor y, por lo tanto, un 
consecuente aumento del tiempo de vida media. 
 Por otro lado, Jug et al. [120] desarrollaron complejos de CD-hidrocloruro de 
bupivacaína para la administración bucal de forma que prolongaron el efecto anestésico, de 
manera que mejoró de esta forma su solubilidad produciendo un efecto localizado rápido y, 
posteriormente, prolongado en el tiempo. 
 
 







1.4.2 Polímeros de origen artificial. 
 1.4.2.1 Ácido poliláctico (PLA). 
 El ácido poliláctico es un polímero poliéster biocompatible y biodegradable, 
constituido por unidades de ácido láctico metabolizables por el organismo (Figura 1.11-a). Se 
trata de un polímero con posibilidad de modificaciones superficiales para adquirir 
propiedades nuevas, o diferentes perfiles de liberación o diferentes interacciones con las 
barreras biológicas [121].  
 El PLA ha sido ampliamente utilizado en la encapsulación de agentes bioactivos tanto 
hidrófilos como hidrófobos, algunos de los cuales podemos encontrar resumidos en la Tabla 
1.2. 
Tabla 1.2 Ejemplos de agentes bioactivos encapsulados por el polímero PLA. 
Agente bioactivo Mejora terapéutica Ref. 
Hemoglobina 
Nanopartículas que, modificando la superficie con PEG, redujeron 




Nanopartículas que controlaron la liberación del fármaco por 
difusión y la prolongaron hasta 50h. 
[123] 
Proteína-C 
Nanopartículas que aumentaron la encapsulación de proteína sin 
desnaturalizar y su posterior liberación. 
[124] 
Zidovudina 




Nanopartículas que prolongaron el tiempo medio de circulación de 
la proteína en sangre. 
[126] 
Neurotoxina-I 
Nanopartículas que, mediante la administración nasal, mejoraron el 
transporte de la Neurotoxina-I al cerebro. 
[127]  
Progesterona 
Nanopartículas que, evadiendo el sistema retículo-endotelial, 
liberaban de forma controlada la hormona por difusión. 
[128] 
 
 1.4.2.2 Ácido poliláctico-co-glicólico (PLGA). 
 El ácido poliláctico-co-glicólico es uno de los polímeros más utilizados a día de hoy en 
la liberación controlada de fármaco (Figura 1.11-b). Esto se debe a sus propiedades ideales 
como vector para su administración en el organismo. Es un polímero biocompatible y 





metabolizables por el organismo, por lo que no existe toxicidad asociada al polímero PLGA 
[129]. 
 Al igual que el PLA, el PLGA ha sido ampliamente utilizado como vector de liberación 
de agentes bioactivos, mediante la síntesis de nano o micropartículas, fibras, entre otras 
morfologías posibles [130]. Algunos ejemplos de la aplicación del PLGA en este campo se 
encuentran resumidos en la Tabla 1.3. 
 
Tabla 1.3 Ejemplos de agentes bioactivos encapsulados por el polímero PLGA. 
Agente 
bioactivo 
Mejora terapéutica Ref. 
Haloperidol 
Nanopartículas con tiempo de liberación controlado por difusión 
y prolongado hasta 13 días. 
[131] 
Taxol 
Nanopartículas que, utilizando Vitamina E como aditivo, 
aumentan la eficiencia de encapsulación y la adhesión a células. 
Además, se consigue una liberación prologada hasta de 20 días. 
[132] 
Paclitaxel 
Nano y microfibras con diferentes perfiles de liberación en 
función de los disolventes utilizados en su síntesis. 
[133] 
Estradiol 
Nanopartículas que aumentan el tiempo de vida media y, por lo 
tanto, la biodisponibilidad del fármaco. 
[134] 
Dexametasona 
Nanopartículas que controlaron la liberación del fármaco por 




Fibras que liberan rápidamente el fármaco cuando de irradia el 
sistema con luz NIR para terapia contra el cáncer. 
[136] 
Vitamina D3 
Microagujas formadas por nanopartículas para mejorar y 
prolongar la deposición transdermal del agente bioactivo. 
[137] 
 
 1.4.2.3 Policaprolactona (PCL). 
 La policaprolactona es un polímero poliéster alifático sintetizado a partir, como su 
nombre indica, de la polimerización de la caprolactona (Figura 1.11-c). Se trata de un polímero 
biocompatible y biodegradable mediante hidrólisis de los enlaces éster en condiciones 
fisiológicas, de manera muy lenta [138]. 
 Se trata de un polímero muy versátil ya que se puede modificar químicamente 
alterando, así, sus propiedades físicas, químicas y mecánicas. Es, por esto, por lo que es 





Algunos ejemplos de la aplicación del PCL en este campo se encuentran resumidos en la Tabla 
1.4. 
 
Tabla 1.4 Ejemplos de agentes bioactivos encapsulados por el polímero PCL. 
Agente bioactivo Mejora terapéutica Ref. 
Taxol Nanopartículas con mejorada eficiencia de encapsulación. [140] 
Insulina 
Junto con otro polímero catiónico, se consiguieron 
nanopartículas con elevadas eficiencias de encapsulación 
consiguiendo una disminución de la glucemia en ratas. 
[141] 
Paclitaxel 
Nanofibras que liberan de matera controlada y localizada el 
fármaco citotóxico para células cancerígenas. 
[142] 
Ketoconazol 
Con la adición de NPs-Fe3O4, se obtuvieron microfibras que 




 1.4.2.4 Polímeros acrílicos. 
 Son una familia de polímeros perteneciente a la familia de polímeros vinílicos, es decir, 
se trata de un conjunto de monómeros de acrilato, los cuales son ésteres que contienen grupos 
vinílicos (dos carbonos unidos por doble enlace y unidos a un carbonilo) (Figura 1.11-d) [144]. 
 Existen una gran variedad dentro de esta familia polimérica debido a la posibilidad de 
anclar diferentes grupos funcionales a las unidades monoméricas y, además, combinar varias 
de ellas.  
 
 
Figura 1.11 Estructura molecular de las unidades repetitivas de los diferentes polímeros de origen 
artificial. 
 
 Debido a esto, este apartado se va a centrar en los polímeros Eudragit®, los cuales son 





diseñados especialmente para su administración oral [145]. Son una amplia gama de polímeros 
que se lanzaron por primera vez en 1954 como recubrimientos entéricos para la protección de 
fármacos en la administración oral y formulaciones transdérmicas. Desde entonces, han sido 
utilizados como tabletas, recubrimientos gastrorresistentes poliméricos, micropartículas, 
nanopartículas, fibras, entre otras, sintetizados a través de diferentes técnicas para aplicaciones 
tópicas, intestinales, ópticas, vaginales o nasales. [146]. En la Tabla 1.5 se muestran los 
diferentes tipos de polímeros Eudragit® que se encuentran en el mercado, aprobados por la 
FDA, diseñados, principalmente, para la administración oral. 
 
Tabla 1.5 Diferentes tipos de polímero Eudragit® con la composición y sus propiedades [147]. 
Tipo Composición Propiedades 
Eudragit® E 
E12.5, E100, E PO 
Dimetilaminoetil-metacrilato, butil- 














Soluble a pH < 5.0 
Mucoadhesivo 
Eudragit® L 
L12.5, L100, L30 D-
55, L100-55 
Metil-metacrilato y ácido metacrílico Soluble a pH > 5.0 - 7.0 
Eudragit® S 
S12.5, S30D, S 100 
Metil-metacrilato y ácido metacrílico Soluble pH > 7.0 
Eudragit® FS 
FS30D, FS100 
Metil-acrilato, metil-metacrilato y ácido 
metacrílico 





RL100, RL PO, 
RL100 
Etil-acrilato, metil-metacrilato y éster de 




























Etil-acrilato, metil-metacrilato y éster de 












 Eudragit® RS100. 
 Se trata del polímero utilizado en esta Tesis Doctoral. Es un copolímero compuesto por 
monómeros de etil-acrilato, metil-metacrilato y un bajo contenido éster de ácido metacrílico 
con grupos amonio cuaternarios (entre 4.48-6.77%). Es un material insoluble en disoluciones 
acuosas, de baja permeabilidad que se hincha de manera independiente al pH y de forma 
prolongada en el tiempo ya que, de esta manera, se aumenta su tiempo de latencia de acuerdo 
con el tiempo que tarda en avanzar por el sistema digestivo gracias a los movimientos 




Figura 1.12 Dibujo esquemático de los diferentes tipos de Eudragit® de la casa comercial Evonik® 
(izquierda) y estructura molecular del copolímero Eudragit® RS100 (derecha). 
 
 Una de las propiedades más interesantes de este polímero es la mucoadhesividad 
gracias a los grupos amonio cuaternarios, que dotan a la superficie polimérica de carga 
positiva [148]. Bioadhesión se define como la interacción de dos materiales cuando, al menos 
uno de ellos, es de naturaleza biológica, permaneciendo unidos durante un tiempo 
considerable debido a uniones interfaciales. Cuando una de estas superficies es una capa 
mucosa del organismo, se denomina mucoadhesión [149].  
 La mucoadhesión es un fenómeno complejo del que no se comprende totalmente su 
mecanismo, ya que se encuentran diferentes teorías que tratan de explicarlo: 
- La teoría electrónica, la cual explica el fenómeno por uniones electrostáticas de 
superficies cargadas positivamente con la mucosa negativa.  
- La teoría de la adsorción, la cual defiende que se da a partir de enlaces de 





- La teoría de humectación propone que el fenómeno se relaciona con la capacidad 
de un líquido para extenderse sobre la mucosa. 
- La teoría de la difusión propone que el gradiente de concentración participa 
activamente en la capacidad de penetración de los vectores a través de la mucina. 
- La teoría de la fractura, que se relaciona con la fuerza mecánica con la que se 
produce la unión de las dos superficies. 
- La teoría mecánica propone que la adhesión depende de la rugosidad superficial 
y el área de contacto. 
 Pero ninguna de estas teorías es capaz de explicar completamente el fenómeno 
ocurrido, sino que hace falta combinarlas todas ellas para poder entender qué ocurre en los 
epitelios mucosos para que, finalmente, se produzca la mucoadhesión [150]. Dicha interacción 
puede ser de diversos tipos: puentes disulfuro (la mucina presenta residuos de cisteína), 
enlaces de van del Waals, enlaces de hidrógeno, interacciones hidrofóbicas o fuerzas 
electrostáticas, de manera que se establezca una adhesión consolidada [151]. En la Figura 1.13 
puede entenderse, de forma esquemática, la secuencia de acontecimientos necesarios para que 
un vector mucoadhesivo interaccione con la capa mucosa. 
 
 
Figura 1.13 Esquema del fenómeno de mucoadhesión adaptado con permiso de Elsevier de [151]. 
 
 Pese a que el polímero esté orientado comercialmente a la administración oral, la 
propiedad mucoadhesiva abre las puertas a otras dianas. En el organismo hay numerosos 
epitelios mucosos como barreras fisiológicas para proteger al organismo de la entrada de 
sustancias o patógenos (mucosa nasal, bucal, ocular, dermal) o como recubrimiento y 
protección interna de órganos (mucosa del estómago, intestinal, pulmonar, vaginal) [152]. En 





Eudragit® RS100 como sistema de liberación controlada en diferentes dianas mucosas del 
organismo. 
 
Tabla 1.6 Ejemplos de agentes bioactivos encapsulados y aplicaciones del polímero Eudragit® RS100. 
Adaptado bajo licencia CC de [153]. 
Agente 
bioactivo 
Sistema de liberación Aplicación Ref. 
Genisteína Nanoemulsión lipídica 
Se aumentó la penetración corneal 






Se liberó el fármaco de manera 




Tableta con recubrimiento 
polimérico. 
El recubrimiento polimérico 





Nanopartículas de liberación 
controlada (gotas oculares). 
Se aumentó el tiempo de vida 
media del fármaco y la 
biodisponibilidad ocular hasta 4 
veces. 
[157] 
Lornoxicam Parche transdermal 
Se liberó el fármaco 




Tableta vaginal formada por 
micropartículas bioadhesivas. 
Se liberó el fármaco 




1.5 Métodos de síntesis de sistemas poliméricos de liberación 
controlada. 
 Como se ha descrito, existen una gran variedad de materiales poliméricos a partir de 
los cuales se pueden diseñar sistemas de liberación controlada y/o localizada de agentes 
bioactivos. Los métodos de síntesis también son muy diversos por lo que, la elección del 
óptimo, dependerá del material de partida, del agente bioactivo y de la aplicación final. 
Algunas de las características de los materiales a tener en cuenta son: la solubilidad del 





tamaño del vector final, la biocompatibilidad, la biodegradabilidad y el perfil de liberación, 
entre otras [160]. 
 
1.5.1 Emulsión-evaporación del disolvente. 
 El proceso de emulsificación fue patentado por Vanderhoff et al. [161] en 1979. Se trata 
de un método de síntesis de nano y micropartículas en las que se encapsula un agente de 
naturaleza hidrófila o hidrófoba [162]. Debido a esta versatilidad es un método de síntesis de 
vectores poliméricos ampliamente investigada. 
 Brevemente, se basa en la formación de una emulsión entre una disolución del 
polímero en un disolvente volátil con otra fase acuosa, siendo ambas fases inmiscibles. 
Dependiendo de solubilidad de cada uno de los componentes se pueden diferenciar 
emulsiones simples en un solo paso (aceite en agua o/w, agua en aceite, w/o): cuando polímero 
y bioagente comparten disolvente, o emulsiones dobles en dos pasos (aceite en agua en aceite, 
o/w/o, agua en aceite en agua, w/o/w): cuando polímero y bioagente no comparten disolvente 
[163]. Además, para la estabilidad de la emulsión se precisa la acción de un emulsionante o 
surfactante que será añadido en la fase en la que sea soluble [164]. Tras la emulsión de las fases, 
el disolvente es evaporado, precipitando el polímero en un disolvente en el que no es soluble 
y estabilizando la emulsión. 
 Dependiendo de la energía aplicada en la emulsión, de la cantidad de polímero, de 
bioagente, de los disolventes, de los surfactantes y del método de evaporación utilizados se 
obtienen vectores de diferente morfología y tamaño [165]. En la Figura 1.14-a se presenta de 
manera esquemática el proceso de síntesis mediante emulsión-evaporación del disolvente. 
 En la literatura se reportan numerosos polímeros en los que se ha implementado dicha 
técnica. Entre los más utilizados en la actualidad se encuentran el polímero PLGA [166], PLA 
[167], PCL [168] o los de la familia Eudragit® [169]. Además, también se encuentran reportados 
numerosos bioagentes encapsulados en estos sistemas de liberación como fármacos hidrófilos 
[170], hidrófobos [171], proteínas [172] o plásmidos[173], entre otros. 
 
1.5.2 Gelificación ionotrópica. 
 Se trata de un método de síntesis únicamente para biopolímeros con grupos cargados 
electrostáticamente y sin necesidad de disolventes orgánicos, ya que puede llevarse a cabo 
únicamente en condiciones acuosas. Es por esto, que la técnica de síntesis se centra 
especialmente en polímeros como quitosano o alginato, para los cuales, al interaccionar con 
un agente con carga opuesta, se da la reticulación y formación de partículas [174]. 
 Calvo et al. [175] desarrollaron el método de gelificación ionotrópica para sintetizar 
partículas de quitosano, polímero con un grupo amina positivo. Una fase acuosa polimérica 





interaccionan electrostáticamente produciendo coacervados y formando partículas mediante 
la adición gota a gota de la segunda fase sobre la primera con agitación mecánica continua. 
Los factores que pueden influir en el producto de síntesis son la concentración polimérica, la 
del agente reticulante o el valor de pH de la disolución [176]. En la Figura 1.14-b se presenta 
de manera esquemática el proceso de síntesis mediante gelificación ionotrópica. 
 Se ha investigado ampliamente en la síntesis de nanopartículas de quitosano. Al 
tratarse de un método suave y rápido, se han encapsulando numerosos bioagentes, tales como: 
ARN [177], oligonucleótidos [178], proteínas [179] o fármacos [180]. 
 
1.5.3 Nanoprecipitación. 
 El proceso de síntesis por nanoprecipitación, también denominado método de 
desplazamiento del disolvente o de deposición interfacial, fue desarrollado por Fessi et al. 
[181], basándose en el efecto Marangoni [182]. En este método, se sintetizan nanopartículas 
mediante un solo paso. El biopolímero, disuelto en un disolvente orgánico, se añade gota a 
gota sobre una fase acuosa, con la que es disolvente del polímero es miscible, precipitando las 
partículas poliméricas en suspensión coloidal instantáneamente. 
 Se trata de un método de síntesis fácil y rápido, cuyos disolventes más comunes son 
etanol o acetona, lo que hace que sea menos tóxico, además de que las necesidades energéticas 
requeridas son mínimas [183]. Entre los parámetros influyentes en el procedimiento de síntesis 
se encuentran: la velocidad de adición de una fase sobre la otra, la tasa de agitación, la relación 
entre ambas fases o el disolvente utilizado [184]. En la Figura 1.14-c se presenta de manera 
esquemática el proceso de síntesis mediante nanoprecipitación. 
 El método ha sido implementado más ampliamente en la encapsulación de moléculas 
hidrófobas [185], en la que polímero y molécula se disuelven en la misma fase orgánica 
miscible en agua formándose las nanopartículas con las moléculas en su interior al entrar en 
contacto con la fase acuosa. Sin embargo, también se ha investigado sobre la encapsulación de 
moléculas hidrófilas mediante este método [186]. 
 
1.5.4 Técnicas electrohidrodinámicas. 
 Mediante las técnicas electrohidrodinámicas se pueden sintetizar partículas y fibras 
aplicando grandes diferencias de voltaje. Brevemente, se basa en aplicar un elevado voltaje 
positivo a una aguja por la que se hace pasar la disolución polimérica que, debido a este 
potencial y una vez superada su tensión superficial formará un cono (cono de Taylor) atraído 
por el voltaje aplicado en el colector, sobre el que se recogerán, en estado sólido, las partículas 
o fibras sintetizadas [187]. En la Figura 1.14-d se presenta de manera esquemática el proceso 





 Se trata de una técnica muy utilizada en la síntesis de materiales para ingeniería de 
tejidos y en el desarrollo de sistemas de liberación controlada, debido a la gran versatilidad de 
bioagentes compatibles y a que la gran mayoría de biopolímeros pueden ser utilizados en 
dicha técnica [188]. Pueden ser encapsuladas moléculas hidrófilas o hidrófobas [189][190] en 
biopolímeros como PLGA [191], PCL [192], CS [193], alginato [194], PLA [195]; PMMA [196], 
Eudragit® E PO [197], Eudragit® L100 [198] y muchos más, en forma de fibras o partículas. 
Pero es una síntesis más compleja, ya que son muchos los factores que pueden influir en la 
síntesis y encapsulación de bioagentes, como las disoluciones poliméricas, la naturaleza del 
bioagente, el voltaje aplicado, el caudal, la temperatura, la humedad, y otros muchos [199]. 
 
1.5.5 Salting out. 
 Se trata de una variación del método de emulsión, basado en la separación del 
disolvente orgánico, miscible con el agua, de la fase acuosa por medio de interacciones 
electrolito-no electrolito, es decir, mediante el aumento de la fuerza iónica de la disolución por 
medio de sales. Brevemente, el polímero y la molécula a encapsular se disuelven en un 
disolvente orgánico miscible con el agua, como la acetona o el etanol. Dicha disolución se 
emulsiona con la fase acuosa que contiene un agente tensioactivo para estabilizar la emulsión 
y un alto contenido en sal [200]. Los electrolitos más utilizados en esta técnica son cloruro de 
magnesio, cloruro de calcio y acetato de magnesio [201]–[203]. En la Figura 1.14-e se presenta 
de manera esquemática el proceso de síntesis mediante salting out. 
 Aunque es una técnica menos utilizada, se encuentran reportadas un elevado número 
de síntesis optimizadas mediante esta técnica de síntesis empleando polímeros como celulosa 
[204], Eudragit® S100 [205] o PLGA [206]. 
 
1.5.6 Diálisis. 
 La técnica de diálisis es una técnica simple y efectiva para obtener vectores 
nanoparticulados con una distribución de tamaños estrecha. Se basa, brevemente, en la 
difusión de la fase orgánica, en la que se encuentra el polímero y el agente bioactivo disueltos, 
por una membrana de diálisis con un tamaño de poro determinado y la consecuente pérdida 
de solubilidad del polímero en la fase acuosa, el cual precipita en forma de partícula [207]. En 
la Figura 1.14-f se presenta de manera esquemática el proceso de síntesis mediante diálisis. 
 En literatura se encuentran trabajos basados en esta técnica para biopolímeros como 
PLA [208] o PLGA [209], entre otros. Pero, en la práctica, el fundamento de diálisis se encuentra 
con mayor frecuencia aplicado como técnica experimental de purificación de nanopartículas 







 La técnica de síntesis por spray-drying se basa en la atomización de un líquido en 
pequeñas gotas que, rápidamente, entran en contacto con gas seco a elevada temperatura para 
evaporar el disolvente y recoger el producto en estado sólido [212]. Para la encapsulación de 
bioagentes, se disuelve con el polímero y se atomizan conjuntamente, pudiendo partir de 
disoluciones acuosas u orgánicas indistintamente. El tamaño y la encapsulación final puede 
ser influenciada por numerosos factores como la presión de atomización, el flujo, la 
temperatura del gas o el proceso de recolecta del producto final (separador ciclónico, filtro, 
colector electrostático) [213]. Esta técnica tiene limitaciones debido a que el biopolímero y el 
bioagente deben de ser resistente a altas temperaturas [214]. En la Figura 1.14-g se presenta de 
manera esquemática el proceso de síntesis mediante spray-drying. 
 A través de la revisión de la literatura podemos encontrar que la técnica ha sido 
utilizada para la síntesis de partículas de PLGA [215], PCL [216], PLA [217]; CS [218] o de 
silicio [219], entre otros. 
 
 
Figura 1.14 Esquemas de los diferentes métodos de síntesis de sistemas poliméricos para la 
liberación controlada de agentes bioactivos: a) emulsión, b) gelificación ionotrópica, c) 






1.6 Agentes bioactivos terapéuticos. 
 El reto en el desarrollo de sistemas de liberación de agentes bioactivos es conseguir una 
entrega del bioagente de manera eficaz, controlada y, a ser posible, localizada. Para que esto 
ocurra, los vectores de entrega deben de mejorar las propiedades de los bioagentes, 
cumpliendo una serie de requisitos como vectores de liberación, entre los que se encuentran 
[160]: 
- mejorar la solubilidad del agente en el medio fisiológico presente en su lugar 
de acción. 
- aumentar la biodisponibilidad del agente para aumentar el efecto o el tiempo 
de acción. 
- reducir las dosis necesarias y, con ello, los posibles efectos tóxicos. 
- alcanzar antes el efecto terapéutico. 
- localizar y controlar la liberación del bioagente. 
- protegerlo de la degradación enzimática, a causa del pH o evitar la fagocitosis.  
 
 Por todo ello, los agentes bioactivos que podemos incluir en estos sistemas de 
liberación son muchos. El desarrollo de un sistema de liberación localizada o contralada puede 
ser necesario para moléculas de baja solubilidad, bioagentes sensibles a degradación por pH o 
enzimática o para fármacos tóxicos o de rápida absorción. Algunas de estas aplicaciones para 
la entrega de agentes bioactivos se encuentran resumidas en la Tabla 1.7, entre los que 
podemos encontrar: proteínas, vitaminas u hormonas; material genético; fármacos hidrófobos; 
fármacos antitumorales o biomoléculas que necesitan mejoras en su vía de administración. 
 
Tabla 1.7 Ejemplos de sistemas de liberación controlada y/o localizada para diferentes biomoléculas: a) 
proteínas, vitaminas u hormonas, b) material genético, c) fármacos hidrófobos, d) fármacos 
antitumorales y e) mejoras de las vías de administración. 
a) Proteínas, vitaminas u hormonas. 
Agente 
bioactivo 
Sistema de liberación Objetivo Ref. 
Catalasa 
Partículas de polímero 
acrílico funcionalizadas 
con NPs de silicio. 
Protección enzimática frente a procesos 
térmicos y de ambientes oxidativos y 




Partículas de PLGA Aumentar el tiempo de vida media y la 







Protección frente a pH ácido gástrico en su 






b) Material genético (ADN, ARN, plásmidos). 
Agente 
bioactivo 
Sistema de liberación Objetivo Ref. 
Plásmido de 
ADN 
Nanopartículas de PLGA. Fagocitosis sin que el material genético sea 
afectado y conseguir la expresión del gen. 
[173] 
siARN 





Micropartículas de PLGA. Desarrollo de un método de encapsulación 
que no altera la biomolécula. 
[223] 
 
c) Fármacos hidrófobos. 
Agente 
bioactivo 
Sistema de liberación Objetivo Ref. 
Indometacina 
Liposomas recubiertos por 
hidroxiapatita. 
Liberación controlada en medio fisiológico 














d) Fármacos antitumorales. 
Agente 
bioactivo 
Sistema de liberación Objetivo Ref. 
9-nitro 
camptotecina 
Nanopartículas de PLGA. Liberación localizada en el interior del 
tumor, menor toxicidad. 
[227] 
Capecitabina 
Nanopartículas de PLGA 
recubiertas de Eudragit® 
S100. 
Liberación localizada en el colon por el 






Liberación en el interior de las células con 








e) Biomoléculas con necesidad de mejorar su vía de administración. 
Agente 
bioactivo 




Sistema de liberación de insulina sensible al 
pH para administración oral. 
[228] 
Hidrogel de PMMA. Sistema de liberación que protege de la 
actividad enzimática para la 
administración oral de  insulina 
[229] 
Complejo de ciclodextrinas 
en hidrogel de PMMA: 
Sistema de liberación para la 







1.7 Enfoque y objetivos del trabajo.  
 Los sistemas de liberación controlada y localizada poliméricos de agentes bioactivos se 
diseñan con el objeto de modificar la velocidad y la localización de la liberación de la sustancia 
activa, mejorando las propiedades de la forma farmacéutica convencional administrada por la 
misma vía. Para ello, las investigaciones biomédicas más recientes han sido capaces de 
desarrollar nuevos polímeros inteligentes y modificables para ofrecer especificidad de 
localización. Ese es el caso de polímeros con cargas positivas superficiales, que los hacen 
específicos de dianas mucosas como las que se encuentran en el tracto digestivo, urogenital, 
respiratorio. De esta forma se evita el consumo excesivo de agentes terapéuticos y disminuyen 
los posibles efectos secundarios producidos por las elevadas dosis. Para desarrollar estos 
sistemas de liberación controlada, existen una gran diversidad de técnicas de síntesis de 
vectores poliméricos con numerosos parámetros influyentes en el resultado final que van a ser 
también dependientes del material de partida y del bioagente que se requiera incorporar. Por 
ello, a pesar de todos los avances relacionados con el diseño de sistemas de liberación en la 
actualidad, es necesario un total conocimiento del comportamiento de un material en cada tipo 
de síntesis, con la finalidad de poder controlar las propiedades finales del vector desarrollado. 
Además, el bioagente a incorporar debe mantener su integridad para poder ejercer su función 
una vez administrado sin ningún tipo de modificación. Así mismo, estas propiedades finales 
del vector y de la biomolécula incluida en su interior, influirán en su biodistribución, en su 
perfil de liberación o en su actividad una vez administrado. Por lo tanto, resulta de gran interés 
poder disponer del vector necesario para la aplicación biomédica 
 Por ello, el objetivo de este trabajo de Tesis Doctoral, es desarrollar un estudio 
exhaustivo de las variables y de las influencias de diferentes técnicas de síntesis sobre el 
desarrollo de vectores de liberación controlada de agentes bioactivos basados en el polímero 
inteligente comercial Eudragit® RS100. Se trata de un polímero biocompatible, mucoadhesivo 
(debido a que en su estructura molecular presenta grupos amonios cuaternarios cargados 
positivamente), insoluble e impermeable, que no sufre ningún tipo de modificación estructural 
dependiente de pH y cuya liberación se da de forma prolongada en el tiempo. Es un polímero 
diseñado para la administración oral, que ha sido aplicado en la formación de películas que 
recubren los fármacos a administrar. Por lo tanto, la generación de nuevos vectores basados 
en este polímero acrílico supone un reto. El objetivo perseguido es sintetizar vectores de 
diferentes morfologías, en cuanto a forma y tamaño, con el objetivo de permitir un mayor 
tiempo de residencia de los bioagentes liberados en las mucosas controlando las dosis 
necesarias para la acción terapéutica, de forma que se aumente la eficacia del bioagente, 
permitiendo reducir el número y las concentraciones de dosis, disminuyendo notablemente el 
consumo y los efectos secundarios de los agentes terapéuticos. 
 Además, en cada uno de los vectores diseñados, se propone la encapsulación de 





susceptibles a modificaciones estructurales tras su administración oral, la cual es la más 
estudiada en la actualidad debido a la comodidad que proporciona al paciente. Estas 
modificaciones estructurales conducen a pérdidas o cambios en la actividad terapéutica del 
agente. Por lo tanto, la protección y la conservación de la integridad estructural de cada una 
de estos bioagentes van a ser objetivo de estudio. 
 Por lo tanto, los objetivos perseguidos en el desarrollo de esta Tesis Doctoral son: la 
síntesis de vectores microparticulados, nanoparticulados y producción de membradas basadas 
en fibras poliméricas en los que se van a encapsular agentes como bacterias modelo (E. coli y 
L. acidophilus) para la administración terapéutica de probióticos por vía oral, proteínas modelo 
(BSA y HRP) para la administración oral de proteínas terapéuticas y antibióticos (rifampicina 
y ciprofloxacino) de solubilidad limitada en el medio fisiológico y sensibles a condiciones 
ácidas, para su administración oral y transdermal. La caracterización de los productos 
obtenidos y de su actividad biológica permitirá analizar el éxito del proceso de encapsulación 
y protección del agente bioactivo. De esta forma, se evaluará la capacidad de modular la 
farmacocinética en función del vector formulado y del agente encapsulado. 
 En resumen, la motivación del presente trabajo de Tesis Doctoral es el diseño de 
sistemas de liberación controlada, para la administración a través de vías no invasivas, de 
diversos agentes bioactivos, tratando de optimizar el método y las condiciones de síntesis para 
maximizar y preservar la actividad terapéutica del agente bioactivo.  
 Para ello, esta Tesis Doctoral se ha estructurado en 5 capítulos que resumen y explican 
los resultados más importantes derivados de la labor científica desarrollada, los cuales se 
exponen a continuación: 
 
Capítulo I. Revisión del estado del arte sobre los sistemas de liberación controlada y/o 
localizada y de las diferentes vías de administración. 
 
Capítulo II. Diseño de sistemas de liberación controlada microparticulados mediante la 
técnica de emulsión-evaporación del disolvente. Encapsulación de bacterias probióticas y 
proteínas terapéuticas. 
 
Capítulo III. Diseño de sistemas de liberación controlada nanoparticulados mediante la 
técnica de nanoprecipitación en discontinuo y aplicando la tecnología microfluídica. Estudio 
de los parámetros influyentes en la síntesis de nanopartículas y encapsulación de un 
antibiótico modelo hidrófobo. 
 
Capítulo IV. Diseño de sistemas de liberación controlada nano y microparticulados, así como 





influyentes en la síntesis de vectores y encapsulación de antibióticos modelo hidrófobo e 
hidrófilo. 
 
Capítulo V. Comparativa de las propiedades intrínsecas de cada uno de ellos debido a las 
diferentes morfologías y conclusiones finales de los diferentes vectores desarrollados por las 
distintas técnicas de síntesis. 
 












DOBLE EMULSIÓN-EVAPORACIÓN DEL DISOLVENTE 
como método de síntesis de micropartículas entéricas para la 
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2.1.1 Encapsulación por emulsión. 
Este capítulo se centra en el método de síntesis de micropartículas poliméricas 
mediante la técnica de emulsión-evaporación del disolvente para la encapsulación de 
proteínas terapéuticas y bacterias probióticas.  
Esta técnica de síntesis se basa en la formación de, al menos, una emulsión. Emulsión 
se define como un sistema de dos fases líquidas inmiscibles en el que una fase se encuentra 
dispersa en pequeñas gotas esféricas en la otra fase. La geometría esférica está originada como 
respuesta termodinámica para minimizar la energía superficial del sistema. La energía 
necesaria para la formación de una emulsión se puede suministrar gracias a una fuente externa 
de energía proveniente de un homogeneizador, sonicador o agitación intensa, y en presencia 
de un agente tensioactivo como estabilizante. Por lo tanto, la característica fisicoquímica clave 
en este método es la inmiscibilidad de las fases. La fase líquida que forma las pequeñas gotas 
esféricas recibe el nombre de “fase interna” o “fase discontinua”, mientras que la fase en la que 
se dispersan las gotas recibe el nombre de “fase externa” o “fase continua” [231]. 
La síntesis de micropartículas mediante esta técnica es un proceso ampliamente 
estudiado [232]–[234]. En la actualidad existen diversas variaciones de dicha técnica, 
dependiendo de las fases interna y externa, según la sustancia que se vaya a encapsular y la 
matriz polimérica. Entre ellas encontramos: a) emulsión simple agua en aceite (w/o), b) 
emulsión simple aceite en agua (o/w), c) emulsión doble agua-en-aceite-en-agua (w/o/w), d) 
emulsión doble aceite-en-agua-en-aceite (o/w/o) o, e) si la sustancia a encapsular es un sólido, 
emulsión doble sólido-en-aceite-en-agua (s/o/w) [165], [235], [236]. En la Figura 2.1 se 




Figura 2.1 Esquema de las principales variaciones del método de síntesis de micropartículas 
emulsión-evaporación del solvente: a) emulsión simple agua-en-aceite (w/o), b) emulsión simple 
aceite-en-agua (o/w), c) emulsión doble agua-en-aceite-en-agua (w/o/w) y d) emulsión doble aceite-







Por lo tanto, se trata de un método de síntesis muy versátil, que se puede aplicar en la 
encapsulación de agentes bioactivos tanto hidrófilos [237] como hidrófobos [238]. Las 
distribuciones de tamaño medias de las micropartículas obtenidas suelen ser superiores a 1 
µm, lo cual es favorable para la administración oral de proteínas o bacterias terapéuticas. Con 
vectores micrométricos aumenta el tiempo de residencia en el tracto gastrointestinal ya que, 
en comparación con la elevada proporción volumen-superficie de contacto de los sistemas 
nanométricos, la probabilidad de ser absorbidos por la mucosa y pasar al torrente sanguíneo 
es mucho más reducida [239]. Además, las eficiencias de encapsulación de agentes bioactivos 
en micropartículas mediante esta metodología de síntesis suelen ser superiores al 70% [240]–
[242], lo cual es favorable a la hora de encapsular agentes de elevado precio en el mercado 
relacionado con la biomedicina como son, por ejemplo, las proteínas terapéuticas. 
Sin embargo, el proceso de emulsión-encapsulación puede resultar un proceso 
complejo de optimizar, debido a las variables que pueden interferir en el resultado final en 
cuanto a tamaño y propiedades de las partículas. Algunos de estos parámetros influyentes 
son: los disolventes orgánicos utilizados, la naturales y concentración de polímero la 
naturaleza y la concentración del surfactante, la naturaleza y concentración del agente 
bioactivo, la cantidad de energía aplicada al sistema de emulsión o el proceso de evaporación 
del disolvente, entre otros [243]–[246].  
En esta Tesis Doctoral se consideró más conveniente centrarse en el método de síntesis 
de doble emulsión agua-en-aceite-en-agua (w/o/w) y una variante del mismo que 
desarrollaremos más adelante. Se seleccionó esta técnica debido a la naturaleza lipófila del 
polímero, la naturaleza hidrófila de los agentes encapsulados en este capítulo y, por último, 
debido a la estabilidad de las partículas sintetizadas en el sitio de acción, es decir, en medio 
acuoso. 
 
2.1.1.1 Emulsión doble. 
La metodología de doble emulsión comenzó a estudiarse alrededor de los años 20 del 
siglo XX [247], aunque no fue hasta los años 80 del siglo XX cuando se profundizó en el gran 
potencial de la técnica como método de encapsulación de moléculas tanto hidrófobas como 
hidrófilas [248]–[251]. Actualmente, la también llamada emulsión de emulsión, se trata de una 
de las más aplicadas en la síntesis de partículas poliméricas [233]. Existen dos variantes de 
doble emulsión: cuando el agente a encapsular es hidrófobo se desarrolla una emulsión o/w/o, 
mientras que cuando es hidrófilo se desarrolla una emulsión w/o/w. Esta última será la que se 
estudie un poco más en profundidad a continuación. 
El proceso típico de doble emulsión consta de cuatro etapas [252][253]: 
1) Primera emulsión: Una disolución acuosa en la que se encuentra disperso el agente 
bioactivo (fase acuosa interna, w1) se emulsiona con una disolución orgánica (fase 
orgánica, o) en la que se encuentra disuelto el polímero en un disolvente con baja 




temperatura de ebullición (< 50 °C), para facilitar su posterior eliminación. Esta 
primera emulsión se estabiliza gracias a la acción de un agente tensioactivo. 
2) Segunda emulsión: la emulsión primaria (w1/o) se emulsiona con una segunda fase 
acuosa (fase acuosa externa, w2) para formar la doble emulsión (w1/o/w2). La segunda 
emulsión también precisa de estabilización mediante la acción de un surfactante. 
3) Evaporación del disolvente: se trata de la fase en la que se elimina el disolvente 
orgánico mediante la evaporación o extracción del mismo, formándose así las 
partículas sólidas debido a la precipitación del polímero insoluble en la fase acuosa. 
Normalmente, como los disolventes tienen baja temperatura de ebullición, basta con 
agitar moderadamente la emulsión a temperatura ambiente para conseguir la 
evaporación total del disolvente. 
4) Purificación: se trata del proceso de lavado de las partículas obtenidas para eliminar 
polímero que no ha emulsificado y restos de agente tensioactivo libre que queda sin 
estabilizar la emulsión. Se pueden purificar mediante centrifugación, filtración, diálisis 
o por sedimentación y reemplazamientos del medio, dependiendo del material y del 
tamaño del vector obtenido. 
Esta técnica ha sido la utilizada para la encapsulación de proteínas modelo. Se eligió dicha 
variante porque el agente bioactivo a encapsular se podía dispersar fácilmente en agua 
mientras que el polímero Eudragit® RS100 es soluble en disolventes orgánicos como el 
diclorometano (DCM), cloroformo o acetona. 
 
2.1.1.2 Emulsión doble de elevada fase interna (HIPE). 
Una HIPE se define como una emulsión que contiene más del 74% de volumen de fase 
interna [254]. Este volumen es el límite máximo que favorece geométricamente la obtención 
de partículas monodispersas esféricas, es el valor crítico para el empaquetamiento de esferas 
uniformes. A partir de este punto, las esferas se deforman, dejando de ser esféricas, haciendo 
que la fase dispersa forme gotas poliédricas separadas por una fina película de fase continua. 
Esta geometría hace que la emulsión que se forma presente una microestructura semejante a 
espuma con una gran variedad de formas poliédricas, lo que genera unas partículas 
polidespersas y altamente porosas [255]. A modo de resumen, en la Figura 2.2, se esquematiza 







Figura 2.2 Esquema adaptado de Cameron N.R et al. (1996) [256] de la formación de partículas 
altamente porosas mediante una HIPE. Imagen de microscopía óptica de las partículas sintetizadas 
en este trabajo. 
 
Esta variante de doble emulsión consta de las mismas cuatro etapas descritas 
anteriormente, y de los mismos principios básicos de todas las emulsiones: las inmiscibilidades 
de los disolventes de las distintas fases y la necesidad de utilizar surfactantes estabilizantes. 
Hay estudios que demuestran que la naturaleza de la fase orgánica influye directamente sobre 
la formación de la emulsión, siendo los disolventes más hidrófobos los que forman emulsiones 
más estables [256]. En función de la composición de la emulsión se pueden controlar los 
parámetros de los materiales porosos, como el diámetro de los poros, pudiendo alcanzar la 
fracción vacía hasta un 0.99, la interconexión entre ellos o el área superficial [257]. En las 
imágenes de la Figura 2.3 se muestra un ejemplo de las partículas empleadas para la 




Figura 2.3 Micrografías de SEM de la superficie de las partículas sintetizadas mediante HIPE. 
 




En literatura se encuentran aplicaciones de esas emulsiones de elevada fase interna 
(HIPE) como plantillas para la síntesis de materiales con una elevada porosidad que reciben 
el nombre de PolyHIPES [258] para áreas como la química orgánica y catalítica, alimentación, 
cultivos celulares, ingeniería de tejidos o liberación controlada [259].  
Se ha aplicado esta variación de la técnica de doble emulsión-evaporación del 
disolvente para encapsular las bacterias probióticas modelo en micropartículas del polímero 
Eudragit® RS100. Se ha elegido dicha técnica debido a la necesidad de reducir lo máximo 
posible el contacto entre la fase acuosa, en la que se encontraba los microorganismos vivos, y 
la fase orgánica, que comprometía la supervivencia de los mismos. 
 
2.1.2 Proteínas terapéuticas. 
Las proteínas son moléculas complejas que constan de una cadena de unidades 
monoméricas, los aminoácidos. Según los aminoácidos que las componen, se crean 
interacciones entre ellos de forma que la proteína adquiere un plegamiento característico que 
definirá su estructura primaria. Cuando entre los aminoácidos plegados se forman puentes de 
hidrógeno se define la estructura secundaria de la cadena peptídicas. Esta estructura puede 
ser de diferentes tipos: hélice-α, lámina-β, giro, o aleatoria, entre otras. A la estructura 
tridimensional de los átomos que componen la proteína se denomina estructura terciaria. A 
veces, si se ensamblan con otras cadenas polipeptídicas, adquieren una estructura cuaternaria 
Este plegamiento es importante por su relación directa con la actividad específica de la 
proteína [260]. En la Figura 2.4-a se esquematiza el proceso de plegamiento proteico. 
El plegamiento proteico es un proceso termodinámicamente favorecido, pero no es un 
proceso irreversible. Cuando el complejo proteico se encuentra bajo condiciones de estrés (pH, 
temperatura o presión), puede verse revertido (Figura 2.4-b), de forma que la proteína pierda 
su estructura terciaria y, con ella, su actividad biológica. Este proceso de pérdida de 






Figura 2.4 Esquema del plegamiento de una proteína adaptado de [262]. a) sucesión de estructuras 
del plegamiento proteico, b) gráfico de la desnaturalización de las proteínas según las condiciones 
de temperatura, pH o presión a las que se encuentren. 
 
Tras la primera proteína aprobada para su administración terapéutica, la insulina en 
1982, en las últimas décadas la FDA ha aprobado alrededor de 240 proteínas recombinantes y, 
actualmente, hay en el mercado cerca de 380 productos farmacéuticos basados en proteínas 
como anticuerpos monoclonales, vacunas, hormonas o enzimas [263]. En la Tabla 2.1 se listan 
algunas de esas proteínas recombinantes aprobadas para su administración con fines 
terapéuticos. 
 
Tabla 2.1 Lista de algunos ejemplos de fármacos basados en proteínas recombinantes con efectos 
terapéuticos aprobados por la FDA y, actualmente, en el mercado. Adaptada con permiso de [264]. 
Nombre comercial Mecanismo Clase Categoría terapéutica 
Ipilimumab Anti-CTLA-4 humano Anticuerpo Melanoma 
Elelyso Taligucerasa α Enzima Enfermedad de Gaucher 
Voraxane Glucarpidasa Enzima Toxicidad por metotrexano 
Raxibacumab Anti-ántrax humano Anticuerpo  Ántrax 




Myalept Metreleptina Hormona Desorden metabólico 
Cyramza Anti-VEGFR2 humano Anticuerpo Cáncer gástrico 
Natpara Hormona paratiroidea Hormona Hipoparatiroidismo 
Darzalex Anti-CD38 humano Anticuerpo Mieloma múltiple 
Kanuma Lipasa ácida lisosómica Enzima Deficiencia de lipasa 
 
Estas proteínas terapéuticas generalmente se administran por vía intravenosa, 
intramuscular o subcutánea, aunque también se contempla la vía oral para su administración 
[265]. En comparación con las vías parenterales, la vía oral mejora la calidad de vida del 




paciente por su comodidad de administración, además de que reduce los costes. Sin embargo, 
presenta inconvenientes como el paso por el tracto gastrointestinal, con valores de pH muy 
extremos, o el primer paso hepático, que metaboliza las sustancias administradas, reduciendo 
drásticamente su biodisponibilidad. Se han desarrollado varias técnicas para prolongar la 
estabilidad proteica en condiciones gastrointestinales como, por ejemplo, protegerlas con 
polímero unidos covalentemente, modificarlas genéticamente para evitar que se 
desnaturalicen y se hidrolicen en condiciones gástricas o protegerlas con recubrimientos 
entéricos [266].  
La encapsulación de estas proteínas terapéuticas con materiales entéricos presenta 
claras ventajas como el almacenamiento, la vida útil, el manejo o la liberación dirigida y 
controlada. Además, como se ha mencionado, el pH influye directamente en la estructura y 
funcionalidad de las proteínas, debido al estado de ionización de los aminoácidos que la 
componen, por lo que supone una necesidad la vehiculización de estas proteínas terapéuticas 
administradas por vía oral [38][39]. Hasta la actualidad, los recubrimientos que se han 
utilizado de origen natural, son, entre otros, alginato o quitosano, y entre los de origen sintético 
encontramos celulosa o ácido metacrílico [269]–[271]. 
En este capítulo se demuestra la encapsulación de dos proteínas modelo utilizando un 
polímero sintético basado en derivados metacrílicos con la finalidad de preservar la estructura 
y funcionalidad de enzimas terapéuticas para su administración oral. 
 
2.1.3 Probióticos.  
Un probiótico se define como “un conjunto de microorganismos vivos que, al ser 
administrados en cantidades adecuadas, ejercen un efecto fisiológico beneficioso sobre la salud 
del hospedador”, según se aceptó en 2002 por la Organización Mundial de la Salud (OMS) 
[272]. 
Para que los microorganismos vivos puedan administrarse como probióticos deben de 
cumplir una serie de características: deben de ser de origen humano y seguros para el consumo 
humano, lo que recibe el nombre de producto GRAS (Generally Recognized as Safe). Además, 
debe de resistir las condiciones ácidas gástricas debido a que la administración de los 
probióticos se produce por vía oral, y deben de poseer una buena adherencia al intestino, su 
lugar de acción [273]. 
Actualmente existen evidencias científicas de los efectos beneficiosos atribuidos a estos 
probióticos, siendo necesario destacar que dicho efecto dependerá del tipo de microorganismo 
y del hospedador que los consuma. Estos efectos, aunque se centran principalmente en el 
sistema gastrointestinal, pueden observarse también asociados al sistema inmune, 





terapéuticos asegurados mediante ensayos y estudios en animales y, algunos de ellos, en seres 
humanos. 
 
Tabla 2.2 Efectos de los probióticos documentados y comprobados en seres humanos y en animales y 
su mecanismo de acción. Tabla adaptada de [274] con permiso de Elsevier. 
 
 




























Mejoras en el metabolismo de la 
lactosa [275]. 
- Lactosa metabolizada por los 
microorganismos. 
- Lisis bacteriana y liberación de proteína lactasa 
al lumen intestinal. 
Efectividad frente a cuadros 
diarreicos [276]. 
- Recuperación del equilibrio de la microbiota. 
- Competencia con patógenos exógenos. 























para el cáncer colorrectal [277]. 
- Disminución de la actividad genotóxica de 
productos químicos. 
- Regeneración de microbiota alterada o dañada. 
- Normalización de la permeabilidad intestinal. 
Efecto sobre la Enfermedad 
Inflamatoria Intestinal [278]. 
- Interacción con microbiota alterada. 
- Estimulación del sistema inmune 
antiinflamatorio. 
Estimulación del sistema inmune y 
efecto sobre las alergias [279]. 
- Aumento de la respuesta inmune específica. 
- Alergias relacionadas con la microbiota 
individual. 
Reducción de colesterol sérico 
[280]. 
- Bacterias probióticas capaces de desconjugar 
sales biliares mediante la producción de una 
enzima hidrolasa de sales biliares. 
- Reducción de colesterol sérico. 
Efecto sobre enfermedades 
urogenitales [281]. 
- Regeneración de la microbiota urogenital 
normal. 
- Competencia entre organismos autóctonos y 
patógenos. 
 
Según el lugar de acción del probiótico y el efecto deseado, el microorganismo 
administrado será diferente ya que la flora microbiana difiere entre individuos y, en un mismo 
individuo, entre órganos [282]. Algunos de los microrganismos más empleados y estudiados 
para esta finalidad pertenecen al género Bacillus, aunque también se incluyen levaduras del 
género Saccharomyces y otras bacterias de los géneros Lactobacillus y Bifidobacterium. Dentro de 




cada género de microorganismo probiótico se abre un abanico de diferentes especies y cepas, 
que se presentan en la Tabla 2.3, con distintos efectos según recoge la literatura. 
 
Tabla 2.3 Tabla resumen de los géneros, especies y cepas bacterianas con efectos probióticos 
demostrados más empleados. Tabla adaptada de [274] con permiso de Elsevier. 
Género Especie Cepa Efecto 
Lactobacillus acidophilus La5 Disminuye la diarrea asociada a la 
administración de antibióticos[283]. 
casei Shirota Acorta la diarrea asociada a Rotavirus [284]. 
Reduce la incidencia del cáncer de vejiga 
[285]. 
Modulación del sistema inmune [286]. 
plantarum 299v Alivio de los síntomas de la enfermedad 
inflamatoria intestinal [287]. 
johnsonii La1 Mejora la acción de vacunas orales [288]. 
Disminuye la colonización de Helicobacter 
pylori [289]. 
reuteri SD2112 Palia la diarrea asociada a Rotavirus [290]. 
rhamnosus GG Palia la diarrea asociada a Rotavirus [291]. 
Activa el sistema inmune [292]. 
Tratamiento y prevención de la alergia [293]. 
Mejora de la enfermedad inflamatoria 
intestinal [294]. 
salivarus UCC118 Mejora de la enfermedad inflamatoria 
intestinal [295]. 
Bifidobacterium breve  Mejora la enfermedad inflamatoria intestinal 
[296]. 
lactis Bb12 Tratamiento de la alergia [297]. 
Acorta la diarrea asociada a Rotavirus [298]. 
Mejora la acción de vacunas orales [288]. 
Disminuye la incidencia de ‘diarrea del 
viajero’ [299]. 
Escherichia coli Nisle 
1917 
Disminuye la aparición de la enfermedad 
inflamatoria intestinal [300]. 
Saccharomyces cerevisiae boulardii Disminuye la aparición de episodios en la 
enfermedad inflamatoria intestinal [301]. 
 
Debido a las condiciones tan específicas requeridas y las condiciones drásticas de pH a 
las que deben de sobrevivir los microrganismos para llegar intactos al intestino donde deben 





desarrollado un sistema avanzado para el suministro de probióticos por vía oral asegurando 
la viabilidad bacteriana. Este sistema se basa en la encapsulación de las bacterias probióticas 
modelo gran negativa, E. coli [302], y gram positiva, L. acidophilus [303], en micropartículas del 
polímero metacrílico entérico Eudragit® RS100. 
 
2.2 Encapsulación de proteínas modelo para la administración 
enteral de proteínas terapéuticas. 
2.2.1 Materiales y métodos. 
2.2.1.1 Materiales. 
El polímero Eudragi®t RS100 fue cedido por Evonik AG (Essen, Alemania). Los 
reactivos diclorometano, polivinil alcohol (PVA, HMW: 85000-124000 Da), trietilcitrato (TEC), 
albúmina sérica bovina (BSA, MW 66.5 kDa), albúmina sérica bovina-isotiocianato de 
fluoresceína (BSA-FITC), peroxidasa de rábano (HRP,44 kDa), ácido acético e hidróxido de 
sodio se compraron en Sigma-Aldrich (Darmstadt, Alemania) y fueron utilizados tal y como 
se recibieron. 
El fluido gástrico simulado (HCl 0.1 N + NaCl + H2O, pH = 1.2) y el fluido intestinal 
simulado (NaCl + Na2HPO4 + KH2PO4 + H2O, pH = 6.8) se prepararon sin enzimas, siguiendo 
la norma US Farmacopea XXIII (1995). 
 
2.2.1.2 Optimización de la síntesis de micropartículas entéricas. 
Se realizó la optimización de la síntesis mediante el método de doble emulsión-
evaporación del disolvente para la obtención de micropartículas lo más homogéneas posible 
que encapsulasen la mayor cantidad de proteína modelo, para asegurar un mayor efecto 
terapéutico. Para ello se realizaron una serie de experimentos en los que se fueron variando 
los parámetros clave de la síntesis, tal y como se presenta en la Tabla 2.4. 
 
Tabla 2.4 Tabla resumen de las variables estudiadas en la optimización de la síntesis de micropartículas 
mediante el método de doble emulsión-evaporación del disolvente para la encapsulación de proteínas 
modelo. 
Optimización del disolvente. 





Etanol Colato de sodio 1% (p/v) 
1mL H2O milliQ EM2 Acetato de etilo PVA HMW* 1% (p/v) 
EM3 Diclorometano PVA LMW** 1% (p/v) 
 




Optimización del surfactante. 





Colato de sodio 1% (p/v) 
1 mL H2O milliQ 
EM5 Pluronic F68 
EM6 PVA LMW* 1% (p/v) 
EM7 PVA HMW** 1% (p/v) 
*HMW: High Molecular Weight (85-124 kDa) 
**LMW: Low Molecular Weight (31-50 kDa) 
 
Optimización de la concentración de polímero. 











Optimización de la evaporación del disolvente. 





Rotavapor 35 °C, 30 min 
EM14 Sin agitación, Tª ambiente, 3h 
EM15 Agitación magnética 600 rpm, 3h 
*Síntesis realizadas con PVA HMW como surfactante y 1 mL H2O milliQ como fase interna. 
 
Optimización de la proteína encapsulada. 




100 Diclorometano PVA HMW 1% (p/v) 
BSA 0.5% (p/v) 
EM17 BSA 1% (p/v) 
EM18 BSA 5% (p/v) 
*Síntesis evaporadas con agitación magnética 600 rpm, durante 3 h. 
 
2.2.1.3 Síntesis de micropartículas y encapsulación de proteínas modelo. 
La encapsulación de proteínas modelo se llevó a cabo mediante el método de doble 
emulsión (w/o/w) evaporación del disolvente optimizado, basada en el trabajo descrito por V. 
Jain et R. Singh (2010) [304], siguiendo el esquema de la  
Figura 2.6. La fase acuosa de la emulsión se componía de la proteína disuelta en agua 
milliQ, excepto para la síntesis de partículas vacías, que era tan sólo agua milliQ. Por lo tanto, 
para la encapsulación de la proteína se disolvieron 10 mg de la correspondiente biomolécula 





objeto de alcanzar un valor de pH que quedase por debajo del punto isoeléctrico (pI) de la 
proteína (pI (BSA) = 4.7-5 [305] y pI (HRP) = 7.2-7.5 [306]) sin comprometer la estabilidad 
estructural de la misma. El punto isoeléctrico es el valor de pH en el que la molécula tiene 
carga neutra, por debajo de este valor la molécula adquiere carga positiva, como se puede 
observar en la Figura 2.5. 
 
 
Figura 2.5 a) Gráfico esquemático que representa, de manera aproximada, la carga negativa de las 
proteínas a pH > pI y la carga positiva a pH < pI de las proteínas modelo BSA (morado) (Adaptada 
con permiso de [305]. Copyright (2004) American Chemical Society). y HRP (naranja). La línea 
discontinua representa el valor de pH de trabajo en esta síntesis. Modelos tridimensionales de las 
proteínas b) BSA y c) HRP [307]. 
 
Por esta razón se trabajó por debajo de ese valor, para tratar de evitar interacciones 
polímero-proteína previas a la encapsulación, estando polímero y proteína cargados 
positivamente. En el caso de la síntesis de las partículas vacías se añadió la misma cantidad de 
ácido acético a 1 mL de agua milliQ. La fase orgánica consistió en 100 mg de polímero EuRS100 
disuelto en 2.5 mL de diclorometano con un 1% (p/v) de TEC como plastificante. 
La primera emulsión se formó por sonicación, utilizando un Sonicador Banson Digital 
450. Las condiciones de sonicación de esta primera etapa fueron 30 seg, amplitud 40% en baño 
de hielo a 4 °C. Rápidamente se estabilizó esta emulsión con una segunda emulsión con PVA 
disuelto en agua milliQ (2 mL de PVA 1% (p/v), pH = 4.3). Las condiciones de esta segunda 
emulsión fueron 35 seg, amplitud 40% en baño de hielo a 4 °C. Por último, se añadieron 10 mL 
de una disolución de PVA 0.3% (p/v) pH 4.3 para conseguir una estabilidad coloidal extra. El 
resultado de la doble emulsión se mantuvo en agitación a 600 rpm durante 3h hasta la 
completa evaporación del disolvente. Las micropartículas formadas se lavaron tres veces 
mediante decantación, sustituyendo el sobrenadante por agua milliQ. El sobrenadante de cada 
lavado se guardó para la posterior caracterización. 
Se utilizó el mismo protocolo para la encapsulación de todas las proteínas modelo 
(BSA, BSA-FITC y HRP), modificando únicamente la fase interna. 





Figura 2.6 Esquema del protocolo optimizado de la síntesis de micropartículas por método de doble 
emulsión- evaporación del disolvente para la encapsulación de proteínas modelo. 
 
2.2.1.4 Caracterización de las micropartículas. 
Para visualizar la morfología de las micropartículas sintetizadas se empleó un 
microscopio electrónico de barrido Inspect F50 (SEM), trabajando a 5-10 kV, siendo 
previamente recubiertas con Au/Pd con un recubridor de alto vacío (Leica EM ACE200, 
Wetzlar, Alemania), ya que las muestras deben ser conductoras para su correcta visualización. 
Las distribuciones de tamaño se obtuvieron mediante un análisis estadístico, realizado 
con el software Origin (Origin Lab Corporation), de las imágenes de SEM, midiendo una 
media de N = 150 partículas con el software ImageJ (National Institutes of Health, USA). 
La estabilidad de las partículas tras la incubación en los fluidos gastrointestinales se 
analizó también mediante la visualización de la morfología de las partículas por SEM. 
El rendimiento de la síntesis se calculó mediante la relación entre la cantidad de 
producto seco obtenido y la cantidad total de todos los reactivos añadidos, mediante la 
Ecuación 2.1. 
Rendimiento (%) = 
mg partículas (secas) 
mg reactivos (polímero+proteína+PVA+TEC) 
 x 100 Ecuación 2.1 
 
La cuantificación de la proteína total encapsulada se llevó a cabo mediante la detección 
colorimétrica del test del ácido bicinconínico, BCA (Pierce™ BCA Protein Assay Kit de Thermo 
Fischer), en el que se reduce el Cu2+ a Cu+ en presencia de proteína y el ácido bicinconínico 
reacciona con estos iones Cu+ dando un complejo de color morado con absorbancia a 562 nm 
directamente proporcional a la cantidad total de proteína. Se produjo la ruptura mecánica de 





°C), de tal manera que precipitó la proteína disuelta en el medio mientas que el polímero 
permanece en solución. Se centrifugó la suspensión en acetona 10 min a 10000 rpm y el pellet 
se dispersó en agua milliQ para su cuantificación. Se pusieron en contacto la muestras con el 
reactivo del test y se incubó durante 30 min a 37 °C en oscuridad. La absorbancia obtenida se 
midió en un lector de multiplacas (Multi-mode Synergy HT Microplate reader, Biotek, US) del 
servicio de Proteómica del Centro de Investigación Biomédica de Aragón (CIBA) y la cantidad 
de proteína se calculó en referencia a una recta de calibrado realizada en cada ensayo en un 
amplio rango de 20 a 2000 µg/mL [308]. Cada medida se realizó por duplicado de tres síntesis 
de micropartículas independientes. 
Se determinó la cantidad de proteína encapsulada de manera directa, mediante la 
eficiencia de encapsulación (EE, Ecuación 2.2) y la cantidad de carga (DL, Ecuación 2.3) 
rompiendo mecánicamente las partículas. 
 
EE (%) = 
mg proteína encapsulados 
mg proteína iniciales 





  Ecuación 2.3 
 
También se determinó la cantidad de proteína encapsulada de manera indirecta 
mediante la cuantificación de proteína en el sobrenadante, mediante la Ecuación 2.4 y la 
Ecuación 2.5: 
 
EE (%) = 
mg proteína totales- mg proteína en sobrenadante
mg proteína iniciales
 x 100 Ecuación 2.4 
 
DL (mg/mg) = 
mg proteína totales-mg proteína en sobrenadante
mg partículas totales
x100  Ecuación 2.5 
 
Se estudió la distribución de la proteína encapsulada dentro de las micropartículas 
mediante su visualización por microscopía óptica invertida (Microscopio invertido de 
Fluorescencia con lámparas metal-haluro, Olympus IX81) y por microscopía confocal 
(Microscopio Confocal Compacto Olympus FV10-i Oil Type), en el laboratorio de SCT de 
Microscopía óptica e Imagen del Instituto Aragonés de Ciencias de la Salud (IACS) en las 
instalaciones del CIBA, utilizando la fluorescencia del conjugado BSA-FITC (máximo de 








2.2.1.5 Cuantificación de la liberación in vitro de proteínas en el tracto 
gastrointestinal y evaluación de la actividad 
 Se realizó el estudio in vitro de la liberación de las proteínas BSA y HRP. Las 
micropartículas se pusieron en contacto con el fluido gástrico simulado, incubándose a 37°C 
con agitación magnética durante 2h. Tras la incubación, las micropartículas se centrifugaron y 
dispersaron en fluido intestinal simulado y se mantuvieron a 37°C con agitación magnética 
durante 24h. A diversos intervalos de tiempo (1, 2, 3, 4 y 24h) se tomaron alícuotas de 1 mL, 
que se centrifugaron a 10000 rpm durante 10 min y recogiendo el sobrenadante y dispersando 
el pellet en medio fresco, reponiéndolo en el medio de liberación. La cantidad de proteína en 
las muestras recogidas se cuantificó mediante el test BCA, siguiendo el mismo protocolo 
descrito en el apartado 2.2.1.3. Se analizaron un total de dos duplicados por muestra de tres 
síntesis independientes. 
Se determinó la actividad biológica de la proteína HRP encapsulada, una vez liberada 
tras el proceso de digestión simulada in vitro, mediante el test ABTS (ácido 2,2’-azinobis [3-
etilbenzotiazolín]-6-sulfónico) en presencia de peróxido de hidrógeno (H2O2). La proteína 
HRP, con actividad peroxidasa, reacciona con H2O2 generando especies reactivas de oxígeno 
que, a su vez, oxidan al reactivo ABTS formando el radical ABTS·+, que tiene coloración azul y 
máximos de absorbancia a 405 y 650 nm [310]. Con una previa calibración de la actividad de 
la proteína a diferentes concentraciones se evaluó si la proteína, una vez liberada, mantenía 
sus funciones enzimáticas intactas. Para ello, se utilizaron las alícuotas tomadas se diluyeron 
10 veces hasta el rango apropiado de concentraciones del método (0-0.1 mg/mL) y se añadieron 
los reactivos ABTS (150 µL, 1M), H2O2 30% (v/v) (50 µL, 1 mM) y la reacción tuvo lugar durante 
10 min a temperatura ambiente. Antes de determinar la absorbancia de las muestras en un 
lector de multiplacas (Multi-mode Synergy HT Microplate reader, Biotek, US) del servicio de 
Proteómica del Centro de Investigación Biomédica de Aragón (CIBA), la reacción se paralizó 
con la adición de dodecilsulfato sódico, SDS, 1% (p/v). Cada medida se realizó por duplicado 
de tres síntesis de micropartículas independientes. 
 
2.2.1.6 Estudio de la integridad estructural de las proteínas en la encapsulación. 
La existencia de algún cambio en la estructura proteica tras la encapsulación se estudió 
mediante tres técnicas espectroscópicas: espectroscopía infrarroja por trasformada de Fourier 
(FTIR), espectroscopía dicroísmo circular (DC) y fluorimetría. 
 
Espectroscopía infrarroja por trasformada de Fourier (FTIR). 
La necesidad de encapsulación de proteínas modelo con fin terapéutico para su 
administración por vía oral se estudió mediante FTIR. Se determinó la modificación de la 





en fluido gástrico simulado. El espectro infrarrojo se analizó, mediante la descomposición de 
la banda denominada Amida I, para poder determinar la contribución de las diferentes 
estructuras secundarias (hélice-α, lámina-β o aleatoria) en cada medio, según el método 
descrito por Abrosimova et al. [311]. 
Se llevó a cabo la medida de FTIR de la proteína en agua y en fluido gástrico simulado 
utilizando un espectrómetro de infrarrojos Bruker Vertex 70 equipado con un detector DTGS 
y un accesorio Golden Gate ATR de diamante. Se recogieron los espectros mediante el 
promedio 40 barridos desde 4000 hasta 600 cm-1. El tratamiento de los datos se realizó con el 
software OPUS de Bruker Optics. El espectro del agua milliQ se tomó como blanco. 
 
Espectroscopía de dicroísmo circular (DC). 
La técnica de espectroscopía por DC resulta un excelente método para determinar la 
estructura secundaria de la proteína gracias a la absorción de luz en el ultravioleta lejano del 
enlace peptídico. Dependiendo de la estructura secundaria de la proteína (hélice-α, lámina-β 
o aleatoria) presentará una señal característica de DC u otra, tal y como se observa en la Figura 
2.7. 
 
Figura 2.7 Espectro DC UV lejano de varios tipos de estructuras secundarias proteicas adaptado de 
[312] con permiso de Elsevier: línea sólida-hélice-α, línea discontinua larga-lámina-β, resto de líneas 
de puntos-estructuras con giros e irregulares. 
 
En el espectro de la proteína BSA se observan, en su estado nativo, dos bandas 
negativas a 208 y 222 nm, características de una estructura hélice-α, siendo la predominante 
en esta proteína. Mediante la medida de DC se obtuvo información de la estructura secundaria 
de la proteína BSA antes y tras ser encapsulada. Así, se evaluó si el proceso de encapsulación 
modificaba dicha estructura proteica.  
Los espectros de dicroísmo circular se obtuvieron tras romper mecánicamente las 
micropartículas y midiendo la proteína liberada en un espectropolarímetro Jasco 710 a 25 °C. 




Se midieron los espectros en el UV lejano (200-260 nm) en una celda de cuarzo de 1.0 cm de 
diámetro. Esta caracterización la llevó a cabo en el instituto I3A la Dra. Olga Abián. 
 
Fluorimetría. 
Mediante la medida de fluorescencia se obtuvo información del estado conformacional 
de la proteína y de su grado de desnaturalización. Las proteínas que incluyen aminoácidos 
aromáticos en su composición como tirosina (Tyr), fenilalanina (Phe) y, en mayor medida, 
triptófano (Trp), presentan lo que se denomina fluorescencia intrínseca. La λmáx absorción del 
triptófano se encuentra en torno a los 280 nm, mientras que la λmáx de emisión puede 
encontrarse desde 300 a 350 nm [313]. Tal y como reportó Peters T. (1985) [314], la proteína 
BSA contiene dos residuos triptófano en su estructura molecular: Trp-212, localizado en el 
interior hidrófobo de la proteína y Trp-134, en la superficie. Por otro lado, la integridad 
estructural de la proteína HRP también se estudió. Según secuenció Welinder K.G (1978) [315] 
la fluorescencia intrínseca de esta proteína se encuentra localizada en el residuo Trp-117, que 
está en el interior hidrófobo del plegamiento de la proteína. 
Tal y como puede observarse en la Figura 2.8, mediante esta técnica se puede analizar 
el efecto del pH sobre la conformación de las proteínas, por lo que se evaluó si habían sufrido 
alguna modificación estructural, debido al brusco cambio de pH, al simular un proceso de 
digestión in vitro, tras su paso por el fluido gástrico simulado y si mantenía su conformación 
estructural una vez liberada de la micropartícula en fluido intestinal. Las muestras se midieron 
en un espectrofluorímetro Cary Eclipse (Varian-Agilent Technologies, Santa Clara, CA), 
utilizando una longitud de onda de excitación de 280 nm. Se midieron los espectros de emisión 
de 300 a 400 nm a 25 °C en una celda de cuarzo de 1.0 cm de diámetro. Esta caracterización 
también la llevo a cabo la Dra. Olga Abián. 
 
 
Figura 2.8 Espectro de fluorescencia de la proteína BSA adaptado de [316] a diferentes valores de 






2.2.1.7 Ensayo de viabilidad celular in vitro. 
Las células Caco2 TC7 fueron cedidas por la Dra. M.J. Rodríguez Yoldi. Se cultivaron a 
37 °C en condiciones de hipoxia (5% CO2/95% atmósfera de aire) y humedad constante en 
medio Eagle modificado por Dulbecco (DMEM con glutamina estable, Biowest, Nuaille, 
Francia) suplementado con suero fetal bovino (FBS, 10% (v/v), Thermo Fischer Scientific, MA, 
USA), previamente inactivado por calor (56 °C, 30 min), y una mezcla de antibióticos y 
antimicóticos (PSA, 60 µg/mL de penicilina, 100 µg/mL de estreptomicina y 0.25 µg/mL de 
anfotericina B, Biowest, Nuaille, Francia). 
Para evaluar el efecto citotóxico de las micropartículas de Eudragit® RS100, se 
sembraron en una placa de 96 pocillos a una densidad de 1.5 x 104 células/pocillo en 100 µL de 
medio de cultivo. Se dejaron adherir y proliferar hasta alcanzar una confluencia de 100%. En 
este punto, se agregaron las micropartículas a diferentes concentraciones en un rango de 0.5 a 
20 mg/mL y se dejaron en incubación a 37 °C durante 24 h. Tras este periodo de tiempo, las 
células se lavaron dos veces con una solución tamponada con fosfatos de Dulbecco (DPBS, 
Biowest) y se cuantificó la viabilidad celular tras el tratamiento con las micropartículas con el 
kit Blue Cell Viability (Abnova GmbH, Taipéi, Taiwán) siguiendo el protocolo recomendado 
por el fabricante. Este método está basado en el reactivo resazurina que, una vez reducido por 
el metabolismo de las células vivas, produce un producto fluorescente, la resorufina, que 
puede ser cuantificado mediante la mediad de la intensidad de fluorescencia [317]. Por lo 
tanto, el reactivo Cell-Quanti Blue se diluyó al 10% (v/v) en medio de cultivo completo y se 
añadieron 100 µL a cada pocillo, dejándolo actuar durante 4h. Trascurrido el tiempo de 
reacción, se midió la fluorescencia del medio en un lector de multiplacas (Multi-mode Synergy 
HT Microplate reader, Biotek, US), con longitud de onda de excitación de 530 nm y de emisión 
de 590 nm. La viabilidad celular se expresó como porcentaje relativo al total de células vivas 
en contacto con las micropartículas respecto al total de células vivas del control sin 
tratamiento. Los datos fueron obtenidos de un total de tres experimentos independientes con 
un promedio de cuatro réplicas por experimento. 
 
2.2.2 Resultados y discusión. 
Optimización de la síntesis de micropartículas entéricas. 
En el proceso de optimización se fueron modificando diferentes parámetros 
influyentes en la síntesis por doble emulsión, tal y como se han descrito en la anterior Tabla 
2.4, hasta que se dieron con las condiciones más favorables para la obtención de partículas 
estables, lo más homogéneas posibles y no porosas. 
En la Figura A2.1se adjuntan las imágenes de microscopía electrónica de barrido del 
proceso descrito de optimización. Respecto a los disolventes (Figura A2.1-EM1-3), el etanol fue 
descartado por la escasa solubilidad del polímero en dicho disolvente, mientras que el acetato 




de etilo no produjo emulsiones estables, ya que en el proceso de evaporación las partículas se 
rompían. El disolvente adecuado resultó ser el DCM. En cuanto a la selección del surfactante 
adecuado, se descartó el colato de sodio al tratarse de un surfactante iónico cargado 
negativamente que interacciona con la carga positiva del polímero haciéndolo precipitar. El 
PVA (LMW) y el Pluronic F68 no consiguieron una estabilización eficiente de las 
micropartículas rompiéndose éstas en su manipulación. El único surfactante que ofreció como 
producto final unas partículas estables fue el PVA (HMW) (EM7). Respecto a la cantidad de 
polímero utilizado, se determinó que 100 mg era la cantidad idónea ya que a más bajas 
cantidades de polímero observábamos elevada polidispersidad en la distribución de tamaños 
de las partículas producidas y, a mayores cantidades, se observaban restos de polímero que 
quedaban sin formar la emulsión (EM10). El método de evaporación mediante el uso del 
rotavapor se descartó al no resultar eficaz debido a la cantidad de espuma que producía el 
PVA al someter la síntesis a vacío. La evaporación estática no resultó favorable debido a que 
la evaporación lenta produjo una gran cantidad de poros en las partículas finales. Se estableció 
como método de evaporación adecuado la agitación magnética durante 3h, tiempo suficiente 
para que la totalidad del disolvente se hubiese evaporado y se comprobó que las partículas 
permanecían morfológicamente inalteradas (EM15).  
En cuanto a la cantidad de proteína óptima encapsulada, se realizó un barrido de 
concentraciones variando la cantidad de BSA disuelta en agua milliQ y, con ella, la viscosidad 
de la fase interna. Tras la encapsulación, se cuantificó la cantidad tal y como se menciona en 
el apartado 2.2.1.4. Como se muestra en la Tabla 2.5, se obtuvo el máximo de encapsulación 
para una concentración de 1% (p/v). 
 
Tabla 2.5 Resultados de la eficiencia de encapsulación de diferentes concentraciones de proteína BSA 
en la fase interna, obtenidos mediante el método de la BCA. 
 Eficiencia de encapsulación (%) 
BSA 0.5% (w/v) 67.8 
BSA 1% (w/v) 88,4 
BSA 5% (w/v) 62,5 
 
Caracterización de las micropartículas. 
Tras el proceso de optimización descrito en el apartado anterior se obtuvieron 
partículas de Eudragit® RS100 vacías de un tamaño medio de 143.1 ± 36 μm, Figura 2.9-a-d.  
A través del estudio de la morfología por SEM se demostró la ausencia de poros o grietas en 
la superficie de las micropartículas. El rendimiento de síntesis obtenido fue de 72.8 ± 0.1%. 
Algunas proteínas son estables frente a la degradación gastrointestinal, por ejemplo, 





embargo, se ha demostrado que otras proteínas, entre las que incluimos a la proteína BSA, 
empleada como modelo en este estudio, se degradan en cuestión de minutos [319]. Por lo tanto, 
para poder estudiar si las condiciones ácidas afectarían a las proteínas terapéuticas 
encapsuladas en su actividad biológica, además de en su configuración estructural, se incluye 
en el estudio la proteína peroxidasa HRP. Dicha proteína, en condiciones gástricas simuladas, 
se degrada en tan sólo 2 minutos, perdiendo su capacidad biológica como peroxidasa [320].  
Cuando las micropartículas se cargaron con la proteína BSA, el tamaño medio de las 
partículas aumentó a 172.9 ± 73 μm, alcanzando un 88.4 ± 7.6% de eficiencia de encapsulación 
y carga de 5.1 ± 0.3% (p/p) con una morfología mostrada en la Figura 2.9 (e-h). Los resultados 
de encapsulación que se obtuvieron resultaron superiores a los ya publicados previamente 
usando quitosano, poli (ácido láctico-co-glicólico) (PLGA) y micropartículas de poli (α-butil 
cianoacrilato) sintetizadas mediante spray drying [321] y similares a los de los polímeros 
basados en Eudragit® [322]. 
Las partículas cargadas con la proteína HRP aumentaron el tamaño promedio a 178.2 
± 67 μm Figura 2.9 (i-l), consiguiendo una eficiencia de encapsulación de 95.8 ± 2.3% y 
alcanzando una carga enzimática de 4.6 ± 0.4% (p/p). Los resultados obtenidos en la 
encapsulación de HRP mediante este método de síntesis fueron también superiores a los 
encontrados en bibliografía, en los que la encapsulación proteica en alginato de calcio o en 
micropartículas de dextrano se encontraban en torno al 70-75% [323][324].  
Como se ha explicado en el apartado 2.2.1.3, las proteínas pueden tener carga positiva 
o negativa dependiendo del pH al que se encuentren y del punto isoeléctrico de cada una. Por 
lo tanto, el pH de trabajo y de la carga superficial del polímero pueden ser responsables de 
estas diferencias en las eficiencias de encapsulación. 
Hace falta mencionar, respecto a la eficiencia de encapsulación, que la cuantificación 
directa y la indirecta sumaban, en todos los casos, aproximadamente el 100% de la proteína de 
partida. Por lo que el cierre en el balance de materia en el proceso de cuantificación garantiza 
la fiabilidad de los resultados obtenidos. 
Como se puede observar en las micrografías de SEM (Figura 2.9) tanto las 
micropartículas vacías como las cargadas, presentan una superficie libre de poros, lo que 
dificultaría la entrada de fluidos al interior de las partículas y, a su vez, la salida del contenido 
encapsulado. Esta ausencia de poros se le puede atribuir a la adición del plastificante 
trietilcitrato, que actúa como aglutinante alisando la superficie y mejorando las propiedades 
mecánicas poliméricas mediante su intercalación a través de las cadenas poliméricas, según lo 
reportado en la bibliografía [325]. 
 





Figura 2.9 Caracterización de la morfología de las micropartículas mediante microscopía electrónica 
de barrido a-c) partículas vacías, d) histograma de la distribución de tamaños de las micropartículas 
vacías, e-g) micropartículas con BSA encapsulada, h) histograma de la distribución de tamaños de 
las micropartículas con BSA encapsulada, i-k) micropartículas con HRP encapsulada, l) histograma 
de la distribución de tamaños de las micropartículas con HRP encapsulada. 
 
Como puede observarse, el diámetro medio de las micropartículas vacías es alrededor 
de 30 µm menor que el de las micropartículas sintetizadas que contienen cualquiera de las 
proteínas encapsuladas. Este hecho se le atribuye al correspondiente aumento de la viscosidad 
de la fase interna cuando la proteína BSA o HRP se encuentran dispersas en dicha fase. Cuando 
la viscosidad aumenta, la emulsión que se forma resulta en gotas de mayor tamaño, 
formándose partículas de mayor tamaño [326]. 
Para estudiar la distribución de la proteína en las micropartículas se trabajó con la 
encapsulación de la proteína BSA conjugada con fluoresceína (BSA-FITC). En la Figura 2.10 se 
muestran las imágenes obtenidas por microscopía óptica invertida de fluorescencia. Se pudo 
comprobar que la encapsulación del fluoróforo anclado a la proteína no modificaba 
morfológicamente el resultado de la síntesis. Además, tal y como se puede observar en la 
Figura 2.10-(c), cuando se observa la superposición de las imágenes de contraste (a) y de 
fluorescencia (b), el fluoróforo FITC se colocaliza en las micropartículas y no se observa BSA-







Figura 2.10 Imágenes de las micropartículas cargadas con BSA-FITC obtenidas mediante 
microscopía invertida a) de contraste en campo claro, b) de fluorescencia y c) superposición de 
contraste y fluorescencia. 
 
En la Figura 2.11 se muestran las imágenes seleccionadas del estudio a lo largo del eje 
z de la distribución de la proteína anclada al fluoróforo en el interior de la micropartícula, en 
las que se pudo deducir que la proteína se encontraba distribuida en toda la partícula, siendo 
la fluorescencia emitida homogénea en la partícula en cada corte ecuatorial. 
 
 
Figura 2.11 Imágenes obtenidas por microscopía óptica confocal de sucesivos cortes ecuatoriales en 
dirección del eje Z (Z-stack) de una micropartícula con BSA-FITC encapsulada. 
 
Cuantificación de la liberación in vitro de proteínas en el tracto gastrointestinal y 
evaluación de la actividad. 
Con la finalidad de predecir el perfil de liberación de ambas proteínas encapsuladas, el 
tránsito gastrointestinal de las micropartículas cargadas se simuló in vitro a 37 °C bajo agitación 




continua. Con ese fin, las micropartículas de Eudragit® cargadas de proteínas se incubaron en 
fluido gástrico simulado durante 2h y, posteriormente, en fluido intestinal durante 24h de 
acuerdo con las recomendaciones indicadas en la farmacopea de EE.UU. Los perfiles de 
liberación de ambas proteínas modelo de las micropartículas se muestran en la Figura 2.12-a 
para BSA, en el que se observa una liberación inicial lenta y sostenida, y Figura 2.12-b para 
HRP, en el que se puede observar un inmediata y rápida liberación inicial seguida de un 
proceso lento de liberación. La cuantificación mostró que la cantidad de proteína liberada en 
el fluido gástrico era muy reducida para ambas proteínas (< 5% en peso), correspondiendo 
probablemente a proteínas unidas débilmente a la superficie de la partícula o ubicadas en 
cavidades superficiales. Al cabo de 24h en condiciones intestinales, el 20% y 40% del total 
cargado, respectivamente para cada proteína modelo, fue liberado. 
Las imágenes de SEM mostraron que las micropartículas, tras 2h en contacto con fluido 
gástrico simulado, conservaron su morfología (Figura 2.12-a1 y b1), mientras que se fueron 
erosionando a lo largo del tiempo en condiciones intestinales (Figura 2.12-a2-a4 y b2-b4).  
 
Figura 2.12 Perfiles de liberación de las proteínas modelo a) BSA y b) HRP, y sus correspondientes 
imágenes de SEM a diferentes puntos de la liberación in vitro: a1-b1) tras 2h en fluido gástrico 






Mediante los ajustes matemáticos de primer orden, Higuchi, Peppas-Sahlin, Lindner-
Lippold y Korsmeyer-Peppas. (Figura A2.2 (BSA) y Figura A2.3 (HRP)), se estudiaron los 
mecanismos que contribuían a cada una de las liberaciones. La mejor cinética de liberación se 
identificó evaluando el coeficiente de correlación R2 de todos los ajustes. Los mejores ajustes 
matemáticos (Tabla 2.6) indican que el coeficiente más alto obtenido para la liberación de la 
proteína BSA (R2 = 0.96) corresponde a la ecuación propuesta por Lidner y Lippold [327], 
reflejando el importante papel de la erosión del polímero (constante k) durante el proceso de 
liberación de la carga, pero también una rápida cinética inicial (constante b) de la proteína que 
se encuentra más superficial. Cuando la difusión de la biomolécula y la erosión del polímero 
controlan el proceso de liberación a partes iguales, el valor del coeficiente n es 0.66. El valor 
obtenido en el ajuste, n = 0.47, implica un mayor control del proceso de difusión. Este perfil de 
liberación, basado en la erosión de la matriz polimérica y difusión del bioagente, se corroboró 
con las imágenes de SEM de las partículas (Figura 2.12-a1-a4). En el caso de la liberación de la 
proteína HRP, se describe mejor mediante el modelo cinético Peppas-Sahlin (R2 = 0.982), 
describiendo una liberación controlada por el proceso de difusión de Fick (constante k1) y la 
aportación del hinchamiento de la matriz polimérica (constante k2)., relacionado con la 
relajación de las cadenas poliméricas [328]. Esta cinética de liberación está relacionada con la 
difusión de la proteína desde y a través de la matriz polimérica y, como puede observarse en 
la gráfica de liberación (Figura 2.12-b) la liberación va disminuyendo con el tiempo, lo que se 
relaciona con un mayor recorrido de la proteína desde el interior de la matriz hasta ser liberada 
Respecto al valor de las constantes k1 y k2, puede deducirse que destaca el mecanismo de 
liberación por difusión de Fick y depende en menor medida de la relajación de las cadenas 
poliméricas, sin dejar de ser necesaria esta contribución. En cuanto al exponente n, debería de 
tener un valor de 0.43 cuando se produce un mecanismo de difusión tipo Fick en un sistema 
de geometría esférica, sin embargo, el valor obtenido en el ajuste es 0.36, que estaría 
relacionado con la amplia distribución de tamaños de las micropartículas [329]. 
 
Tabla 2.6 Valores de los diferentes parámetros y de los coeficientes de correlación de los mejores 
modelos matemáticos ajustados a los perfiles de liberación in vitro. 




= ktn+ b 
R2 = 0.966 
k = 0.04 
b = 0.04 







R2 = 0.982 
k1 = 0.29 
k2 = -0.05 
n =0.36 




En los mecanismos propuestos de liberación, el fluido intestinal penetra en las 
partículas erosionando la matriz y creando poros desde los cuales la proteína encapsulada 
difunde al medio externo. Teniendo en cuenta las diferencias observadas en el perfil de 
liberación de ambas proteínas, no se puede descartar una influencia de las propiedades físico-
químicas propias de cada proteína en la movilidad a través de la matriz polimérica. 
Podría ser que una de estas propiedades físico-químicas que influye en la cinética de 
liberación sea la diferencia en el peso molecular y la solubilidad en el medio. El mayor peso 
molecular y la menor solubilidad en agua de la proteína BSA, junto con su elevada capacidad 
para unirse a sitios de unión inespecíficos, podrían producir una velocidad de difusión de la 
proteína reducida y una fuerte interacción con la matriz polimérica, lo que lleva a una menor 
liberación acumulativa. Como en el caso de D’Arrigo et al. [323], en el que la liberación de la 
proteína HRP de vectores de alginato de calcio / dextrano metacrilato fue más rápida en 
comparación con la de la proteína BSA, señalando el menor peso molecular de HRP como 
parámetro que facilita la difusión de la proteína al medio externo. 
Además, se comprobó la existencia de interacciones inespecíficas entre la proteína libre 
y el polímero que se iba degradando, posiblemente, debido a las cargas electrostáticas. Para 
llevar a cabo dicha comprobación, se añadió una cantidad conocida de proteína (BSA y HRP, 
independientemente) y micropartículas vacías al fluido intestinal simulado. Se observó que 
conforme avanzaba el tiempo, la cantidad de proteína libre disminuía, lo que se explica con 
dichas interacciones proteína-matriz polimérica (Figura A2.4) [330]. 
Finalmente, se analizó la actividad biológica de la proteína liberada en ambos fluidos 
mediante la medida de la actividad enzimática de la proteína HRP. El ensayo enzimático se 
llevó a cabo con peróxido de hidrógeno y ABTS como sustrato. Los resultados mostraron que, 
las pequeñas fracciones de proteína que se liberaban en su paso por el fluido gástrico durante 
2h, siendo probablemente las fracciones de proteína que quedaban en la superficie de la 
partícula, habían perdido el 100% de su actividad. Probablemente, bajo estas condiciones 
drásticas, la proteína no protegida por el polímero sufra un cambio conformacional influyendo 
en el sitio de unión del sustrato, lo que resulta en una proteína no funcional. Rabbani et al. 
[331] describieron cómo nanopartículas de óxido de cobre actuaban como inhibidores 
competitivos al causar reordenamientos estructurales en la enzima β-galactosidasa, afectando 
a la accesibilidad del sustrato al sitio activo enzimático. Posteriormente, se analizó la actividad 
de la proteína liberada al completar la digestión simulada in vitro. La proteína HRP liberada, 
tras 2h en condiciones gástricas y 24h en condiciones intestinales, conservaba el 100% de 
funcionalidad. Un comportamiento similar fue descrito para la enzima Rhizopus niveus lipase 
(RNL), la cual era enzimáticamente activa en un rango de pH superior a 7.4 y esta 
funcionalidad disminuía conforme disminuía el pH, siendo inestimable a pH extremadamente 
ácidos [268]. Por lo tanto, las micropartículas protegen la proteína cargada de la 





aumenta su biodisponibilidad a nivel intestinal en comparación con la administración de la 
proteína terapéutica libre. 
 
Estudio de la integridad estructural de las proteínas en la encapsulación. 
Para resaltar la necesidad de encapsulación de las proteínas terapéuticas se estudió la 
integridad estructural de la proteína BSA libre en su paso por el tracto gastrointestinal 
mediante espectroscopía FTIR. Esta técnica nos ofreció la información necesaria sobre la 
estructura secundaria tanto en su estado nativo como en fluido gástrico. Los espectros de 
adsorción de la proteína BSA se muestran en la Figura 2.13 Espectro FTIR y descomposición de la 
banda I. a) espectro de FTIR de la proteína nativa (verde) y la proteína en medio gástrico (granate), b) 
descomposición en picos gaussianos de la banda I amida del espectro de la proteína nativa y c) 
descomposición en picos gaussianos de la banda I amida del espectro de la proteína en medio gástrico. 
Tras la corrección de la línea base, para estudiar la estructura secundaria de la proteína, se 
aisló la región amida I, asociada a las vibraciones de estiramiento de grupos C-O de los enlaces 
peptídicos. La banda aislada, se descompuso utilizando picos gaussianos (Figura 2.13-b y c) 
para la proteína en los diferentes medios.  
 
 
Figura 2.13 Espectro FTIR y descomposición de la banda I. a) espectro de FTIR de la proteína nativa 
(verde) y la proteína en medio gástrico (granate), b) descomposición en picos gaussianos de la 
banda I amida del espectro de la proteína nativa y c) descomposición en picos gaussianos de la 
banda I amida del espectro de la proteína en medio gástrico. 
 
Los centros de los picos se obtuvieron de los mínimos de la segunda derivada y la 
contribución de cada tipo de estructura secundaria se calculó en base al área de los picos. Las 
contribuciones de cada tipo de estructura secundaria se muestran en la Tabla 2.7. Se pueden 
apreciar diferencias significativas entre los porcentajes de estructuras secundarias de la 
proteína en su estado nativo y de la misma tras su paso por el medio gástrico simulado, que 
causa una disminución de las estructuras hélice-α y un aumento en la cantidad de láminas-β 
intermoleculares. Abrosimova et al. [311] señalaron que la presencia de estos cambios de 
contribuciones estructurales puede ser indicador de agregación proteica. 




Tabla 2.7 Contribución de los diferentes tipos de estructura secundaria de la proteína BSA en su estado 
nativo y tras su paso por el medio gástrico. 









1617 10.5 1615 18.2 Indefinida 
1627 10.5 - - Lámina-β 
1635 8.7 1631 20.2 Lámina-β 
1650 54.6 1649 45.0 Hélice-α 
1770 6.4 1670 15.5 Giro-β 
1683 9.4 1685 1.1 Giro-β 
*Abrosimova et al. [311] 
 
Una vez confirmada la necesidad de proteger las proteínas del medio ácido gástrico, se 
estudió la estabilidad conformacional de la proteína BSA durante el proceso de encapsulación 
en las micropartículas de Eudragit® RS100, para comprobar que los reactivos y los procesos 
físico-químicos de la síntesis no afectaban a la estructura proteica. Para este estudio se 
emplearon dos técnicas espectroscópicas, dicroísmo circular y fluorescencia. 
Como se muestra en la Figura 2.14 Espectro de dicroísmo circular en la región del UV lejano 
(200-260 nm) a) proteína BSA nativa (línea discontinua verde) y proteína BSA tras ser encapsulada (línea 
continua azul), b) espectro individual de la proteína BSA nativa y c) espectro individual de la proteína 
BSA tras ser encapsulada., los espectros de dicroísmo circular en la región del UV lejano (200-
260 nm) de la proteína nativa y de la proteína encapsulada después de romper las 
micropartículas mediante rotura mecánica, resultaron idénticos. Las señales de ambas 
proteínas nos ofrecen información de la estructura secundaria, mostrando dos mínimos 
negativos en las longitudes de onda de 208 nm y 222 nm que, como hemos visto, son 
característicos de una estructura hélice α. Como muestran los resultados, la proteína BSA 
mantuvo su estructura secundaria tras el proceso de encapsulación. 
 
 
Figura 2.14 Espectro de dicroísmo circular en la región del UV lejano (200-260 nm) a) proteína BSA 
nativa (línea discontinua verde) y proteína BSA tras ser encapsulada (línea continua azul), b) 







Para obtener información sobre la estructura terciaria de las proteínas tras el proceso 
de encapsulación se empleó la técnica de caracterización de espectroscopía por fluorescencia. 
Como se puede observar en la Figura 2.15-a, la proteína BSA nativa y la proteína BSA 
encapsulada muestran espectros de fluorescencia similares, presentando un máximo de 
emisión a 341 nm aproximadamente, lo cual demuestra que la proteína no se modificó 
mediante el proceso de encapsulación. La misma comparación se llevó a cabo para la 
encapsulación de la proteína HRP. Como se muestra en la Figura 2.15-b, la proteína HRP 
nativa presenta un pico máximo de emisión a 339 nm aproximadamente coincidiendo con el 
de la proteína HRP encapsulada. Puesto que la estructura de una proteína determina la 
función biológica de la misma, estos resultados resultan coherentes con los resultados de DC 
de la proteína BSA y con el 100% de la actividad biológica que se obtuvo mediante el test del 
ABTS de la proteína HRP liberada. 
 
 
Figura 2.15 Espectro de fluorescencia de a) BSA y b) HRP: proteína nativa (línea discontinua verde), 
proteína encapsulada (línea continua azul) y partículas vacías (línea continua negra). 
 
Para completar el estudio de la integridad estructural de las proteínas encapsuladas, se 
llevó a cabo la determinación de los espectros de fluorescencia de las proteínas tras la 
liberación in vitro, es decir, tras simular su paso por el tracto gastrointestinal. Para ello, se 
caracterizaron las proteínas de dos formas: la proteína en el interior de la partícula en su paso 
por los diferentes fluidos gastrointestinales simulados y la proteína liberada en dichos fluidos. 
En primer lugar, en la Figura 2.16 se muestran los datos espectroscópicos de las 
proteínas encapsuladas en su paso por el fluido gástrico simulado. En el caso de la proteína 
BSA en fluido gástrico simulado (Figura 2.16-a), se observó un desplazamiento hacia el azul 
(disminución de la longitud de onda) de 12.8 nm (desplazamiento en el máximo de 
fluorescencia de 341.4 nm a 328.6 nm), lo que sugiere que la proteína BSA sufre un cambio 
conformacional en fluidos de bajo pH que afecta a su estructura terciaria, de acuerdo con los 
datos observados por Iosin et al. Los máximos de emisión de fluorescencia de la proteína BSA 
se desplazan en función del pH al que se encuentra debido a la ubicación de los residuos 




triptófano de la proteína BSA en un ambiente más hidrófobo [332]. En el espectro 
correspondiente a la fluorescencia emitida por la proteína encapsulada tras 2h en contacto con 
fluido gástrico simulado se pueden observar dos poblaciones de proteína diferentes, es decir, 
dos estructuras terciarias distintas. Como se observa en la Figura 2.16-a, una de las poblaciones 
mostró un desplazamiento similar al del máximo de emisión de la proteína libre en fluido 
gástrico simulado, lo que indica que parte de la proteína sufrió un cambio conformacional que 
afectó a su estructura terciaria tras su paso por el fluido gástrico. Esta población que se ve 
influida por el pH directamente podría tratarse de la BSA en la superficie de las 
micropartículas de tal forma que hubiese podido estar en contacto directo con el fluido ácido. 
Además, en la segunda población se observó un desplazamiento hacia el rojo (aumento de la 
longitud de onda) de 28 nm (desplazamiento en el máximo de fluorescencia de 341.4 nm a 369 
nm) respecto a la proteína BSA en su estado nativo. Estos resultados demuestran que esta 
población también sufrió algún cambio conformacional en su estructura terciaria diferente al 
influenciado por el bajo pH. Sin embargo, mediante la técnica de fluorescencia no podemos 
concluir si el cambio conformacional es dependiente del pH y si afecta a la actividad biológica 
de la enzima. Como publicaron Rabbani et al. [333], se observa un desplazamiento hacia el rojo 
de 25 nm de los máximos de emisión de fluorescencia de los aminoácidos Trp de la proteína 
Lipasa B de Candida antárctica cuando se encontraba en un ambiente de pH > 10.5, lo que indica 
que también influye el estado de ionización de los residuos Tyr a medida que varía el pH del 
medio en el que se encuentra sobre la fluorescencia intrínseca de los residuos Trp. 
Por otro lado, como se muestra en la Figura 2.16-b, en el caso de la proteína HRP se 
observaron resultados similares en los espectros de fluorescencia. Es el espectro de la proteína 
encapsulada tras su paso por el fluido gástrico simulado se ve de forma más clara la protección 
de la integridad estructural de una fracción de esta proteína del ambiente ácido mediante la 
encapsulación de la misma, siendo la población afectada por el pH ácido aquella fracción 
proteica remanente en la superficie de las micropartículas. 
 
Figura 2.16 Espectro de fluorescencia de a) BSA y b) HRP: proteína nativa (línea discontinua verde), 
proteína en fluido gástrico simulado (línea discontinua granate), proteína encapsulada en fluido 






Por último, se estudió la integridad estructural de la proteína liberada tras su paso por 
el tracto gastrointestinal, comparando la señal de emisión de fluorescencia de la proteína 
liberada de la micropartícula con la de la proteína libre en el mismo medio. [268]. En la Figura 
2.17-a se muestran los espectros correspondientes a la liberación de la proteína BSA en los 
diferentes medios gastrointestinales simulados, y en la Figura 2.17-b los de la proteína HRP. 
Respecto a los resultados obtenidos en el paso por fluido gástrico simulado, se observan 
máximos de emisión idénticos para la proteína libre en dicho medio y para la liberada de la 
micropartícula tanto para la proteína BSA como para la proteína HRP. Del mismo modo, en 
los espectros de ambas proteínas, no se observaron diferencias significativas en el caso de la 
proteína libre en el fluido intestinal y en el de la proteína liberada en dicho medio. 
 
 
Figura 2.17 Espectro de fluorescencia de a) BSA y b) HRP: proteína en fluido intestinal simulado 
(línea discontinua verde), proteína en fluido gástrico simulado (línea discontinua granate), proteína 
liberada en fluido intestinal simulado (línea continua azul) y proteína liberada en fluido gástrico 
simulado (línea continua morada). 
 
Por lo tanto, se puede concluir con los resultados obtenidos del estudio del perfil de 
liberación junto con los del estudio de la integridad estructural de las proteínas, que hay una 
fracción de la proteína total que queda adherida sobre la superficie de las micropartículas. Es 
esta pequeña fracción la que sufre modificaciones en su estructura terciaria, como muestran 
los resultados de la fluorimetría. La proteína encapsulada en las micropartículas liberada en 
el fluido intestinal tras la digestión in vitro, en cambio, no sufre cambios conformacionales, lo 
que coincide con los resultados del ensayo de actividad enzimática. 
 
Ensayo de viabilidad celular in vitro. 
Con la finalidad de analizar el posible efecto citotóxico de las micropartículas entéricas, 
se realizó un ensayo de viabilidad in vitro con células Caco2-TC7 intestinales humanas. Esta 
línea celular, tal y como explican Hidalgo I. et al. [334], tiene la peculiaridad que cuando se 
cultiva sobre placas de plástico, filtros de nitrocelulosa o membranas de policarbonato, son 
capaces de formar una monocapa que mimetiza la morfología y la funcionalidad de los 




enterocitos del epitelio intestinal humano. Como se puede observar en la Figura 2.18, tras 
alcanzar la confluencia es cuando se diferencian y forman la monocapa intestinal con la que se 
realizaron los estudios de viabilidad celular. 
 
 
Figura 2.18 Imágenes de microscopía óptima convencional de las células Caco2 TC7 adheridas al 
fondo del pocillo de la placa (izquierda) y de las células Caco2 TC7 una vez han alcanzado la 
máxima confluencia y se diferencian formando una membrana semejante a la monocapa intestinal. 
 
Según indica la norma internacional ISO 10993-5, un material se considera citotóxico 
cuando muestra una reducción de la viabilidad celular superior al 30% respecto al control. 
Como se muestra en la Figura 2.19, no se observó reducción significativa en la actividad 
metabólica celular de las células tratadas con las micropartículas durante 24h respecto a las no 
tratadas., siendo los porcentajes de viabilidad mayores del 80% en todo el rango de 
concentraciones ensayadas (0.5 a 20 mg/mL). Por lo tanto, las micropartículas de Eudragit® 
RS100 resultaron citocompatibles, lo que confirma la idoneidad y seguridad como vectores 
para la administración oral de proteínas terapéuticas. Estos resultados coinciden con los 
publicados, en los que obtienen porcentajes de viabilidad similares de materiales basados en 
el polímero Eudragit® RS100 en células humanas epiteliales (HaCaT) y en macrófagos 
murinos [335], en células epiteliales de la lente humana (HEL) [336] y en células leucémicas 
humanas (K562) [337]. 
 
Figura 2.19 Viabilidad celular de las micropartículas de Eudragit® RS100 en la línea celular Caco2 
TC7 tras un periodo de incubación de 24h. Los resultados se presentan como media ± DE (n=4). La 






En este trabajo se han sintetizado micropartículas de Eudragit® RS100 cargadas con 
dos proteínas modelo, BSA y HRP, mediante el método de doble emulsión-evaporación del 
disolvente.  
Se lograron eficiencias de encapsulación elevadas: un 88.4% para la proteína BSA y una 
carga de 5. 1± 0.3% (p/p) y un 95.8% para HRP y una carga de 4.6 ± 0.4% (p / p).  
Por otro lado, se estudió la integridad estructural de las proteínas encapsuladas, 
confirmándose la conservación de la estructura durante el proceso de síntesis. 
Los patrones de liberación in vitro, en condiciones gastrointestinales simuladas, fueron 
diferentes para cada una de las proteínas encapsuladas. Las micropartículas cargadas con BSA 
mostraron una liberación inicial sostenida y lineal, más acusada durante las primeras horas. 
La liberación de HRP, en cambio, presento una liberación repentina inicial del 23% del total 
de la proteína contenida durante la primera hora seguida de una liberación de orden cero. 
Estos perfiles de liberación indicaron que, tanto la erosión de la matriz polimérica, como las 
propiedades fisicoquímicas de cada proteína, influyen en la liberación. 
Se confirmó que, mediante la microencapsulación, la proteína contenida se protegió de 
la desnaturalización causada por los drásticos valores de pH en su paso por las condiciones 
simuladas gástricas. Por lo tanto, se consiguió preservar las proteínas aumentando 
considerablemente su biodisponibilidad a nivel intestinal en comparación con la 
administración de la proteína libre. 
Finalmente, se evaluó la elevada citocompatibilidad del material entérico (hasta 20 
mg/mL) confirmando su potencial aplicabilidad en la administración oral de proteínas 
terapéuticas. 
 
2.3 Encapsulación de bacterias gram+ y gram- modelo para la 
distribución localizada de probióticos. 
2.3.1 Materiales y métodos. 
2.3.1.1 Materiales. 
En esta parte del capítulo se emplearon los reactivos especificados en la sección 2.2.1.1: 
el polímero Eudragit® RS100 RS100 (Evonik, Essen, Alemania), polivinil alcohol (PVA, MW: 
85000-124000 Da), trietilcitrato (TEC), ácido acético e hidróxido de sodio. Además, cloroformo 
e isotiocianato de fluoresceína (FITC) se compraron en Sigma-Aldrich (Darmstadt, Alemania) 
y fueron utilizados tal y como se recibieron. 
Las bacterias gram negativas, Escherichia coli S17 fueron cedidas por el Dr. J.A. Ainsa 
(Universidad de Zaragoza, Zaragoza, España) y las bacterias gram positivas, Lactobacillus 




acidophilus (Moro) Hansen y Mocquot (ATCC®4356™) fueron compradas al grupo LGC 
(Barcelona, España). Se recibieron en forma de polvo liofilizado conteniendo glicerol como 
crioprotector. Los medios de cultivo de bacterias de Triptona Soja (TSB), el medio MRS, el agar 
de Triptona Soja (TSA) y el agar MRS se compraron a Laboratorios Conda-Pronadisa S.A 
(Torrejón de Ardoz, España). El fluido gástrico simulado (HCl 0.1 N + TSB/MRS, pH = 1.1) y 
fluido intestinal simulado (NaOH + TSB/MRS, pH = 7.4) también se utilizaron. 
 
2.3.1.2 Optimización de la síntesis. 
La optimización de la síntesis mediante el método de doble emulsión-evaporación del 
disolvente para la obtención de micropartículas que encapsulasen bacterias en su interior de 
forma que se asegurase la viabilidad celular, se basó en la síntesis optimizada anteriormente 
(apartado 2.2.1.2) adaptándola a una doble emulsión de elevada fase interna (HIPE) teniendo 
en cuenta las resistencias bacterianas reportadas en literatura [338]. Según numerosos 
estudios, los disolventes orgánicos, al ser liposolubles, dañan irreversiblemente la membrana 
celular. [339]. Este daño tiene que ver directamente con la polaridad del disolvente, que se 
representa como el logaritmo del coeficiente de repartición de octanol en agua (log Po/w) 
reflejando la concentración del disolvente en cada una de las dos fases, tal y como se representa 







) Ecuación 2.6 
 
Por lo tanto, los disolventes con elevado log Po/w son más hidrófobos y aquellos con 
bajo log Po/w son más hidrófilos. Los valores críticos de este coeficiente de repartición se 
encuentran entre 1 y 4, ya que resultan lo suficientemente miscibles con el agua para estar 
biodisponibles, poder alterar las membranas lipídicas y causar la muerte celular [340]. Además 
de adecuarse a los valores de log Po/w óptimos para la aplicación, los disolventes debían de 
cumplir los requisitos para ser aplicados al método de síntesis de emulsión-evaporación del 
disolvente, debían de tener bajas temperaturas de ebullición y solubilizar al polímero de 
manera estable. Los datos de los coeficientes de repartición de los disolventes orgánicos 
utilizados para la síntesis se presentan en la Tabla 2.8. 
 
Tabla 2.8 Valores de los coeficientes de repartición de octanol en agua de los posibles disolventes 
orgánicos de la síntesis de micropartículas. Datos obtenidos de la base de datos PubChem®. 







A pesar de encontrarse dentro del rango tóxico de valores de log Po/w, Koenig J. et al 
demostraron que existen resistencias adquiridas de tipos bacterianos que les permite crecer 
bajo una cierta exposición a estos disolventes [341]. Basándonos en este estudio, se ajustó la 
concentración de disolvente respecto al medio bacteriano para asegurarnos la viabilidad de la 
mayor cantidad de microorganismos encapsulados, razón por la cual la fase interna (FI) superó 
en volumen a la fase orgánica (FO), que contenía el polímero, optimizando una emulsión tipo 
HIPE. La optimización de esta síntesis se basó en una serie de experimentos en los que se 
fueron variando los parámetros clave de la síntesis, tal y como se presenta en la Tabla 2.9. 
 
Tabla 2.9 Tabla resumen de las variables estudiadas en la optimización de la síntesis de micropartículas 
mediante el método de doble emulsión-evaporación del disolvente para la encapsulación de bacterias 
probióticas modelo. 
Optimización del método de síntesis. 






Sonicación (30 y 35 seg), 40% amplitud 
EM20 Agitación mecánica 5 min, 800 rpm 
EM21 
Cloroformo 
Sonicación (30 y 35 seg), 40% amplitud 
EM22 Agitación mecánica 5 min, 800 rpm 
*Síntesis realizadas con PVA HMW como surfactante y 1 mL H2O milliQ como fase interna 
 
Optimización de la supervivencia bacteriana. 






Baño de hielo (≈ 4 °C) 
F.I = 1 mL, F.O = 2.5 mL (**) 
EM24 Cloroformo 
Baño de hielo (≈ 4 °C) 
F.I = 1 mL, F.O = 2.5 mL (***) 
EM25 Diclorometano 
Baño de hielo (≈ 4 °C) 
F.I = 4 mL, F.O = 1 mL (**) 
EM26 Cloroformo 
Baño de hielo (≈ 4 °C) 
F.I = 4 mL, F.O = 1 mL (***) 
*Síntesis realizadas con PVA HMW como surfactante  
 (**) Síntesis con ondas de ultrasonidos., (***) Síntesis con agitación mecánica. 
 
2.3.1.3 Síntesis de micropartículas y encapsulación de bacterias modelo. 
La síntesis optimizada se adaptó al método de doble emulsión de elevada fase interna 
(HIPE) [256]. En la fase interna se encontraban dispersas las bacterias en el medio de cultivo 
correspondiente, TSB para la bacteria E. coli y MRS para la bacteria L. acidophilus. Se inoculó 
una colonia de E. coli S17 en 4 mL de TSB y se incubó a 37 °C durante toda la noche en agitación 
continua a 150 rpm. Transcurrido este tiempo, las bacterias en fase estacionaria (~ 109 UFC/mL) 




se centrifugaron (5 min, 3000 rpm) y el pellet obtenido se dispersó en TSB ligeramente 
acidificado con ácido acético para evitar la precipitación del polímero. En el caso de L. 
acidophilus, 1mL de bacterias criogenizadas (106 UFC/mL) se incubó en 10 mL de medio MRS 
a 37 °C durante toda la noche en agitación continua a 150 rpm. Transcurrido este tiempo, las 
bacterias en fase estacionaria (~ 109 UFC/mL) se centrifugaron (5 min, 3000 rpm) y el pellet 
obtenido se dispersó en 4mL de MRS ligeramente acidificado con ácido acético. 
La fase orgánica estaba compuesta por 100 mg de polímero Eudragit® RS100 disueltos en 1 
mL de cloroformo, junto con TEC 2% (p/v) como plastificante. 
La síntesis mediante el método HIPE se llevó a cabo mediante la mezcla por agitación 
(5 min, 800 rpm) de la fase orgánica y la fase acuosa interna conteniendo las bacterias en baño 
de hielo (~ 4 °C), siendo esta fase interna un 80% del volumen (> 74% del volumen con el que 
se define la HIPE). Esta primera emulsión se estabilizó con una segunda mezcla por agitación 
mecánica (5 min, 800 rpm) con una disolución acuosa de PVA en TSB (2 mL, 1% (p/v)). 
Finalmente, la doble emulsión de elevada fase interna se estabilizó con la adición de PVA 
disuelto en TSB (10 mL, 0.3% (p/v)). La evaporación del disolvente y la consecuente 
precipitación de las micropartículas se llevó a cabo en baño de hielo (~ 4 °C) en agitación 
continua (3h, 600 rpm). Las micropartículas formadas se lavaron tres veces mediante 
decantación, sustituyendo el sobrenadante por agua milliQ. La Figura 2.20 resume la síntesis 
de micropartículas para la encapsulación de bacterias modelo probióticas. 
 
 
Figura 2.20 Protocolo de síntesis de micropartículas por método de doble emulsión- 




Se siguió el mismo protocolo de síntesis para encapsular FITC como modelo óptico 





gástricas e intestinales simuladas. La fase interna, en este caso, estaba formada por una 
disolución acuosa de FITC 0.025% (p/v).  
 
2.3.1.4 Caracterización de las micropartículas. 
La caracterización de la morfología de las diferentes partículas producidas se realizó 
por SEM y se analizaron las distribuciones de tamaño (apartado 2.2.1.4). 
La estabilidad de las partículas tras la incubación en los fluidos gastrointestinales se 
analizó también mediante la visualización de la morfología de las partículas por SEM. 
 El rendimiento de la síntesis se calculó mediante la relación entre la cantidad de 
producto seco obtenido y la cantidad total de todos los reactivos añadidos, como se indica en 
la Ecuación 2.1 (apartado 2.2.1.4). 
Para cuantificar la cantidad de bacterias encapsuladas en el interior de las 
micropartículas, se realizó un análisis termogravimétrico (Mettler Toledo TGA/STDA 851e, 
Mettler Toledo; Columbus, OH, US) que se basó en las diferentes temperaturas de degradación 
de los microorganismos y del polímero que los contenía. Primero se analizó el perfil de 
descomposición del microorganismo y del polímero con el fin de obtener las temperaturas de 
degradación de cada componente por separado. Las medidas se realizaron en aire (flujo de 
aire 50 mL/min) con una rampa de temperatura de 10 °C/min en un rango de 30 a 800 °C. Se 
pudo identificar una rápida pérdida de masa bacteriana a una temperatura de 225 °C que no 
se solapaba con la temperatura de degradación del polímero, la cual fue la referencia para 
calcular la masa de bacterias encapsuladas dentro de la matriz polimérica. 
 Se estudió la flotabilidad de las partículas en el medio gástrico, parámetro que se 
relaciona con la vida media del vector en el estómago y su probabilidad de alcanzar el intestino 
ya que, si el vector flota, se evita un exceso de contacto con las sales biliares y enzimas gástricas 
[342]. Para ello, una cantidad conocida de micropartículas se pusieron en contacto con 5 mL 
de fluido gástrico simulado en agitación constante (200 rpm) durante 8h. Tras este tiempo, se 
recogieron las partículas que quedaban flotando en la superficie con una pipeta Pasteur, 
dejándolas en una placa Petri, previamente pesada, y se secaron a 60 °C para eliminar la 
totalidad de agua hasta que se alcanzó un peso constante. La flotabilidad se calculó mediante 
la Ecuación 2.7Ecuación 2.7 
 
Flotabilidad (%)=
mg partículas en la superficie
mg partículas iniciales
 x 100 Ecuación 2.7 
 
2.3.1.5 Estudio de la liberación in vitro en el tracto gastrointestinal. 
Para obtener el perfil de liberación de las micropartículas cargadas con el fluoróforo, 
se dispersaron en fluido gástrico simulado a 37 °C durante 2h en agitación continua. Tras este 




tiempo, se sustituyó el medio por fluido intestinal simulado a 37 °C. Se tomaron alícuotas del 
sobrenadante a determinados tiempos (2, 4, 6, 8, 24 y 48h), reemplazando el volumen retirado. 
La cantidad de FITC liberada se cuantificó mediante la medida de la muestra por 
espectroscopía UV-Vis (Jasco V670), siendo su máximo de absorbancia a 480 nm.  
 
2.3.1.6 Ensayos microbiológicos in vitro. 
En primer lugar, se estudió la influencia en la viabilidad bacteriana en los 
procedimientos del protocolo de síntesis, de las condiciones del mismo y de los reactivos 
utilizados mediante la puesta en contacto de los microorganismos con cada uno de los 
parámetros a ensayar individualmente y cuantificando la supervivencia. Como se resume en 
la Figura 2.21, para la cuantificación de la supervivencia bacteriana se utilizó el método de las 
diluciones seriadas en PBS y siembra en placa de agar, contando las colonias viables y 
calculando, así, la concentración bacteriana tras 24h de incubación a 37 °C.  
 
Figura 2.21 Esquema del método de cuantificación bacteriana de las diluciones seriadas y siembra 
en placa. 
 
Los ensayos realizados en cuanto a reactivos fueron: TSB acidificado, polímero en su 
forma sólida, TEC 2% (p/v), PVA 1% (p/v) y 0.3% (p/v). Las condiciones y los procedimientos 
de síntesis que se evaluaron fueron: bacterias en baño de hielo durante 3.5h y en agitación 
magnética durante 3.5h. Todas las pruebas se evaluaron por triplicado, realizando tres ensayos 
independientes. 
 El estudio de liberación de las bacterias encapsuladas en el interior de las 
micropartículas se desarrolló llevando a cabo una digestión simulada in vitro. Las 





este tiempo, se recogió el sobrenadante de las micropartículas que contenían bacterias y se 
sembró en placas para contar las bacterias viables. Posteriormente, las micropartículas se 
pusieron en contacto con fluido intestinal simulado durante 24-48h y se sembró el 
sobrenadante de la liberación bacteriana. Paralelamente, se realizó el mismo ensayo mediante 
una digestión simulada in vitro con las bacterias libres sin encapsular. Los ensayos se 
realizaron por triplicado con tres síntesis independientes. 
Los fluidos digestivos simulados para el estudio de la liberación de E. coli y L. 
acidophilus encapsuladas se prepararon en TSB o MRS respectivamente. 
 
2.3.1.7 Estudio de la estabilidad del probiótico a largo plazo. 
Previamente al estudio de la estabilidad, las micropartículas se liofilizaron (LyoQuest, 
Telstar < 0.1 mBar, -50 °C, 24h), sin la adición de ningún crioprotector adicional. Una vez 
liofilizadas, las micropartículas se mantuvieron bajo las condiciones de luz, temperatura y 
humedad del laboratorio (23 ± 2 °C de temperatura y 43 ± 7 % de humedad, media de diez 
días). Tras 4 días, 1 y 5 meses, las micropartículas se reconstituyeron en 10 mL de fluido 
intestinal simulado preparado en TSB basificado con NaOH (pH = 7.4) para las partículas 
conteniendo E. coli y en MRS basificado para L. acidophilus, y se incubaron durante 24h a 37 °C. 
Se retiró el sobrenadante y mediante el método de las diluciones seriadas (Figura 2.21) se 
cuantificaron las bacterias viables liberadas de las partículas. 
 
2.3.1.8 Ensayo de viabilidad celular in vitro. 
Se llevó a cabo la evaluación de la citocompatibilidad de las micropartículas 
sintetizadas mediante HIPE en células Caco2-TC7 (cedidas por la Dra. M.J. Rodríguez Yoldi) 
tal y como se explica en el anterior apartado 2.2.1.7. 
Las concentraciones ensayadas estuvieron en el rango de 0.5 – 20 mg/mL y el kit 
colorimétrico utilizado para la cuantificación fue Blue Cell Viability (Abnova). 
 
2.3.1.8 Análisis estadísticos. 
Todos los resultados se expresan como media ± desviación estándar (DE). Se realizaron 
los análisis estadísticos de distribución normal de las variables y el análisis de varianza 
unidireccional (ANOVA) de los recuentos de colonias de bacterias viables (Software 
GraphPad Prism). Los resultados de los distintos grupos fueron considerados 








2.3.2 Resultados y discusión. 
Optimización de la síntesis. 
En el proceso de optimización se fueron modificando diferentes parámetros 
influyentes en la síntesis por doble emulsión de elevada fase interna, tal y como se han descrito 
en la anterior Tabla 2.9, hasta que se encontraron las condiciones más favorables para la 
obtención de partículas estables que encapsulasen bacterias vivas. 
Tomando como referencia la síntesis optimizada de la encapsulación de proteínas 
terapéuticas y teniendo en cuenta las referencias bibliográficas que comprometían la 
supervivencia bacteriana, se probaron técnicas menos energéticas para la obtención de las 
micropartículas con la finalidad de suavizar las condiciones de síntesis y evitar, así, el posible 
daño a los microorganismos implicados. Para ello, además del optimizado, se probó el 
protocolo de síntesis con agitación mecánica. Además, a pesar de que el valor de log Po/w no 
era el más adecuado, también se seleccionó el cloroformo como disolvente ya que el polímero 
Eudragit® RS100 se solubilizaba perfectamente y las referencias bibliográficas mostraban algo 
de tolerancia a este segundo disolvente halogenado [341]. 
 En la Figura A2.5 se adjuntan las imágenes de microscopía electrónica de barrido del 
proceso descrito de optimización. Se descartó el DCM como disolvente porque las partículas 
producidas no eran estables, mediante la síntesis con la sonda de ultrasonidos o agitación 
mecánica, al incrementar la fase interna a 4 mL (EM20-19). Además de preferir metodologías 
de síntesis menos enérgicas, las partículas obtenidas con cloroformo como disolvente y con la 
energía proveniente de la sonda de ultrasonidos, tenían un tamaño demasiado reducido como 
para poder albergar microrganismos en su interior (EM21). Sin embargo, con este último 
disolvente, la fase interna aumentada a 4 mL y la energía de un agitador magnético se 
obtuvieron micropartículas del diámetro suficiente para poder encapsular las bacterias 
modelo (EM22).  
A la hora de encapsular bacterias viables, se comprobó que si no se aumentaba la fase 
interna a 4 mL respecto a una fase orgánica reducida de 1 mL no sobrevivían las bacterias por 
el exceso de disolvente orgánico y la elevada probabilidad de entrar en contacto con él.  
Mediante la síntesis de doble emulsión, con elevada fase interna y cloroformo como 
disolvente, se consiguió la encapsulación de bacterias vivas. 
 
Caracterización de las micropartículas. 
Tras el proceso de optimización descrito en el apartado anterior se obtuvieron 
partículas de EuRS100 vacías de un tamaño medio de 114.8 ± 48.4 μm con un rendimiento de 
síntesis de 64.0 ± 1.8%, Figura 2.22-a-d. Se observaban pequeños poros en la superficie de las 





Cuando se encapsularon bacterias el tamaño de las micropartículas aumentó en 
comparación con las partículas vacías, 114.8 ± 48.4 μm. En el caso de la encapsulación de la 
bacteria modelo E. coli se aumentó hasta dos veces el tamaño de las partículas, siendo de una 
media de 239.6 ± 84.6 μm, como se muestra en la Figura 2.22-e-h. El aumento de tamaño 




Figura 2.22 Caracterización de la morfología de las micropartículas mediante microscopía 
electrónica de barrido a-c) partículas vacías, d) histograma de la distribución de tamaños de las 
micropartículas vacías, e-g) micropartículas con E. coli encapsulada, h) histograma de la 
distribución de tamaños de las micropartículas con E. coli encapsulada, i-k) micropartículas con L. 
acidophilus encapsulada, l) histograma de la distribución de tamaños de las micropartículas con L. 
acidophilus encapsulada. 
 
Una de las razones por las que se produce este aumento en el diámetro medio de las 
micropartículas, es la encapsulación de elementos microscópicos como son las bacterias, cuyas 
longitudes son superiores a 2.5 µm (Figura A2.6). Además, la viscosidad de los medios de 
cultivo de bacterias es más elevada que la viscosidad del agua, y aumenta más con la presencia 
de los microorganismos en el medio [343]. Dicho aumento  podría ser también responsable del 
aumento en el diámetro de las micropartículas cargadas con bacterias, ya que la tensión de 
esfuerzo cortante se ve disminuida durante el proceso de emulsión mecánica de acuerdo con 
la bibliografía [344]. 




La superficie de las micropartículas también parece depender de la bacteria 
encapsulada y del medio de cultivo que la acompaña ya que las micropartículas que 
encapsularon a la bacteria E. coli mostraron una mayor porosidad que las que contenían a la 
bacteria L. acidophilus. 
En literatura, para que el tiempo de residencia intestinal sea prolongado evitándose así 
una rápida excreción gastrointestinal, se recomienda la administración de sistemas 
microparticulados < 200 µm [239]. Cabe destacar que todas las micropartículas sintetizadas 
tienen un tamaño medio por debajo de 250 µm, por lo que encajan, aproximadamente, en el 
tamaño máximo reportado. Gracias al elevado tamaño de las micropartículas, se evita que el 
vector, que contiene bacterias en su interior, sea absorbido por las paredes intestinales y se 
liberen las bacterias en el torrente circulatorio, produciendo una bacteriemia en el interior del 
organismo [345]. Estas micropartículas mostraron una flotabilidad de 90.2%, lo que apoya la 
idoneidad del vector para la administración del probióticos por vía gastrointestinal, debido a 
la posibilidad de permanecer largo tiempo en dicho tracto. 
La eficiencia de encapsulación de las bacterias resultó complicada de valorar ya que se 
trata de un organismo vivo en continuo proceso de crecimiento y división. Así que se abordó 
el cálculo de la eficacia de encapsulación mediante análisis termogravimétrico (TGA) de las 
micropartículas liofilizadas. Como se observa en la Figura 2.23, la degradación de las bacterias 
liofilizadas mostró su máxima pendiente a la temperatura de 225 °C, mientras que las 
micropartículas vacías se degradaban a la temperatura de 360 °C. Por lo tanto, valorando la 
pérdida de masa de las micropartículas conteniendo bacterias a la temperatura de 225 °C, en 
las que lo único que se degrada es el contenido bacteriano presente en las micropartículas, se 
cuantificó que un 2.5% en peso del vector era carga bacteriana.  
 
 
Figura 2.23 Datos del análisis termogravimétrico que muestran la pérdida de peso de las partículas 
vacías (línea negra discontinua), de las bacterias (línea verde discontinua) y las micropartículas 
cargadas con las bacterias modelos probióticas (línea azul continua). a) análisis de los datos de 
TGA, b) primera derivada del análisis TGA. 
 
En la industria alimentaria, la dosis recomendada administrada es de 106 UFC de L. 





sobre la salud humana [346]. Sin embargo, teniendo en cuenta las condiciones drásticas que 
deben atravesar hasta llegar al órgano diana, según estudios in vivo, se ha comprobado que la 
dosis diaria requerida para poder observar un cambio en la microbiota debería de encontrarse 
entre 108 - 109 UFC [347]. 
Por lo tanto, teniendo en cuenta que el peso seco de una bacteria reportado en 
bibliografía es de 1 pg (10-12 g) [348], para una dosis con efecto terapéutico, se debería 
administrar 1 mg de bacteria en forma de polvo seco. En relación a los resultados de 
encapsulación obtenidos, con tan sólo una administración de 40 mg de micropartículas 
liofilizadas alcanzaríamos la dosis terapéutica, además de proteger el vector frente al pH ácido 
gástrico y de liberar el contenido microbiano de manera localizada por la mucoadherencia a 
la pared intestinal, haciendo que el vector resulte potencialmente exitoso para la finalidad 
probiótica deseada. 
 
Estudio de la liberación in vitro en el tracto gastrointestinal. 
Para poder estudiar el proceso de liberación in vitro de las micropartículas se encapsuló 
FITC como colorante fluorescente y se simuló un proceso de digestión gastrointestinal: se 
incubaron las micropartículas cargadas en fluido gástrico simulado durante 2h y en fluido 
intestinal simulado durante 72h, de acuerdo con las recomendaciones indicadas en la 
farmacopea de EE.UU. El perfil de liberación se encuentra representado en la Figura 2.24. 
 
 
Figura 2.24 Estudio del perfil de liberación gastrointestinal in vitro: a) imagen óptica de una 
suspensión de micropartículas de Eudragit® RS100 con FITC encapsulado mediante el método 
HIPE, b) imagen óptica del sobrenadante recogido tras 2 h a 37 °C en condiciones gástricas 
simuladas, c) imagen óptica del sobrenadante recogido tras 6 h a 37 °C en condiciones intestinales 
simuladas y d) perfil de liberación del colorante FITC de las micropartículas a lo largo del tiempo. 
 
Aunque en la caracterización de las micropartículas (Figura 2.22-c) se destacó que las 
micropartículas tenían una superficie algo porosa, se pudo comprobar mediante la liberación 
gastrointestinal in vitro que el fluido gástrico no penetraba por dichos poros ya que la cantidad 




de fluoróforo liberada en estas condiciones fue de tan sólo un 3.6% en peso (Figura 2.24-b), 
pudiendo ser el material adherido a la superficie de la micropartícula. Una vez que la 
micropartícula estaba un tiempo en contacto con el fluido intestinal simulado, comenzaba a 
degradarse liberando el colorante encapsulado en su interior (Figura 2.24-c). 
 Se realizaron los ajustes cinéticos de primer orden, Higuchi, Peppas-Sahlin, Lindner-
Lippold y Korsmeyer-Peppas, incluidos en la Figura A2.7. La cinética que mejor se ajustaba a 
la liberación del contenido de estas micropartículas, para la cual se obtenía el coeficiente de 
correlación R2 más elevado, fue la del modelo de Higuchi [349]. El ajuste matemático se 
encuentra resumido en la Tabla 2.10. 
 
Tabla 2.10 Valores de los diferentes parámetros y de los coeficientes de correlación del mejor modelo 
matemático ajustado al perfil de liberación in vitro. 





R2 = 0.9892 
k = 0.08 
n = 0.5 
 
El modelo de liberación de Higuchi propone una liberación mediada por la difusión 
(constante k) de Fick (n=0.5) a través de la matriz polimérica y de las cavidades que van 
apareciendo por la erosión del polímero. Lo que quiere decir, se trata de una liberación 
únicamente controlada por este proceso de difusión, sin que influya ningún proceso más en la 
cinética. 
 Por otro lado, se realizó la simulación de la digestión in vitro de las micropartículas que 
contenían bacterias probióticas modelo encapsuladas y se realizó la caracterización mediante 
microscopía electrónica de barrido, pudiéndose observar dicha caracterización en la Figura 
2.25. Se pudo observar la resistencia química de las micropartículas a las condiciones gástricas 
y que, en condiciones intestinales a lo largo del tiempo, se erosionaban, abriendo grandes 
poros en su superficie, liberando las bacterias al medio exterior. Este proceso de erosión 
corresponde a una degradación paulatina de la superficie polimérica de la micropartículas que 
genera poros de mayor tamaño que las bacterias, por lo que los microorganismos no ven 







Figura 2.25 Micrografías de SEM de las micropartículas que encapsulan a E. coli (a-c) y a L. 
acidophilus (d-f) tras a y d) 2 h en condiciones gástricas simuladas, b y e) 6 h en condiciones 
intestinales simuladas, c y f) 24 h en condiciones intestinales simuladas.  
Las imágenes se han coloreado de morado (E. coli) y verde (L. acidophilus) con el software Affinity 
photo (2019 Serif, Europe). 
 
Ensayos microbiológicos in vitro. 
En la Figura 2.26 se evalúan los resultados de viabilidad bacteriana tras poner la carga 
microbiana en contacto con los diferentes reactivos de síntesis de manera individual y tras 
someter a las bacterias a los procedimientos de la síntesis. Se puede concluir que ni el polímero, 
ni los reactivos, ni la agitación mecánica ni el baño de hielo (temperatura 4 °C) perjudicaron la 
supervivencia bacteriana. 
Posteriormente se comprobó que todo el conjunto que formaba la síntesis junto con el 
disolvente con el que se había optimizado dicha síntesis tampoco resultaban perjudicial para 
la población bacteriana, lográndose una encapsulación satisfactoria de microorganismos 
vivos. El cloroformo que formaba la fase orgánica es altamente inmiscible con el agua, por lo 
tanto, el contacto entre el disolvente halogenado y la fase acuosa que contenía las bacterias fue 
mínimo. Dicha inaccesibilidad de las bacterias al disolvente orgánico y que la fracción acuosa 
fuera mayor que la orgánica, reducían considerablemente un efecto citotóxico durante el 
procedimiento de encapsulación. Además, cabe destacar el efecto protector que parece ejercer 
el plastificante TEC sobre las bacterias debido al efecto crioprotector de los grupos citrato [350]. 
 





Figura 2.26 Viabilidad de las bacterias después de estar en contacto con el polímero, los medios y 
reactivos de encapsulación y las condiciones de síntesis de: a) E. coli, b) L. acidophilus. Los resultados 
se obtuvieron de tres ensayos independientes. 
 
Además, se realizaron ensayos microbiológicos para evaluar la viabilidad de las 
bacterias, libres y encapsuladas, en condiciones gastrointestinales. La evaluación de la 
resistencia de las bacterias sin encapsular (E. coli como bacteria gram negativa [302] y L. 
acidophilus como bacteria gram positiva) en condiciones gástricas e intestinales simuladas 
mostró, como se representa en la Figura 2.27, que la bacteria E. coli no sobrevivía al drástico 
pH ácido gástrico, mientras que para la bacteria ácido resistente L acidophilus se observó una 
reducción de 4 log respecto al control (de 108 a 104). Como se refleja en literatura, las bacterias 
ácido resistentes son capaces de permanecer viables a valores de pH tan bajos como son los 
gástricos, sin embargo, la reducción en la supervivencia que sufren, aunque no sea total, es 
suficiente para que se encuentre por debajo de la dosis mínima recomendada indicada 
anteriormente (106 UFC/mL) [343]. Por esta razón, cabe destacar las ventajas que la 
encapsulación de las bacterias probióticas presenta frente a la administración de bacterias 
vivas (en yogures o liofilizadas): en la supervivencia y en el efecto terapéutico, además de que 
aumenta la vida útil del probiótico, el manejo es más fácil y cómodo reducido a una sola 
administración y en la liberación que se produce de manera más controlada y localizada. 
 En la Figura 2.27 también se muestran la tasa de viabilidad de las bacterias probióticas 
modelo encapsuladas tras condiciones de digestión simulada. Tras 2h en condiciones 
gástricas, no se observó crecimiento alguno tanto para E. coli como para L. acidophilus. En 
cambio, cuando se reemplazó el medio gástrico simulado por fluido intestinal simulado, tras 





UFC/mL para E. coli y 108 UFC/mL para L. acidophilus. Los recuentos celulares, en este caso, se 
encontraban por encima del límite mínimo de dosis terapéutica. 
 Igualmente, se encontraron diferencias significativas (p < 0.05) entre los grupos 
encapsulados y los grupos no encapsulados (barras rayadas), partiendo de diferentes controles 
que no presentaban diferencias estadísticas. 
 
Figura 2.27 Viabilidad de las bacterias después de condiciones simuladas gastrointestinales (2 h en 
condiciones gástricas y 24 h en condiciones intestinales) de bacterias vivas libres (barras sin rayas) y 
bacterias encapsuladas (barras con rayas) de a) E. coli, b) L. acidophilus (*** p<0.001, *** p<0.0001). 
 
Al realizar la digestión simulada de las micropartículas con las bacterias encapsuladas, 
se quiso también evaluar la cinética de crecimiento de las bacterias liberadas a lo largo del 
tiempo o, lo que es lo mismo, cuánto tardaría una bacteria en adaptarse y crecer una vez 
alcanzado el intestino tras su paso por el tracto gastrointestinal. Se obtuvo un lapso de tiempo 
de 6 h hasta que las bacterias consiguieron liberarse de las partículas poliméricas y colonizar 
el medio de forma que se obtuvieran recuentos bacteriana en su fase exponencial de 
crecimiento, es decir, en su fase proliferativa (107 UFC/mL), alcanzando la fase estacionaria 
(109 UFC/mL) y, por lo tanto, la total colonización, al cabo de 24h.  
 
Estudio de la estabilidad del probiótico a largo plazo. 
En vista a que el probiótico desarrollado resultó viable y protegió el contenido 
bacteriano de las drásticas condiciones gástricas, este estudio resultó de elevado interés ya que, 
también debía de ser capaz de mantener la actividad probiótica durante largo tiempo. Esta 
necesidad se debe, simplemente, al almacenamiento del producto desarrollado para poder ser 
comercializado.  
Para ello, las micropartículas que contenían las bacterias probióticas modelo 
encapsuladas se liofilizaron y almacenaron en condiciones ambientales de luz, temperatura y 
humedad. Tras 4 días, 1 mes y 5 meses se reconstituyeron sometiéndolas a las condiciones 
gastrointestinales simuladas. Tras el recuento bacteriano y, como se muestra en la Figura 2.28, 
los resultados revelaron que las bacterias encapsuladas y liofilizadas permanecieron vivas el 
tiempo que estuvieron almacenadas. Los niveles de concentración bacteriana alcanzaban los 




niveles de recuento bacteriano alcanzado tras la reconstituir las partículas inmediatamente 
después de ser sintetizadas. 
 
 
Figura 2.28 Resultados de la prueba de viabilidad bacteriana del estudio de estabilidad a largo 
plazo de las micropartículas liofilizadas que encapsulan a) E. coli y b) L. acidophilus, tras 2 h en 
condiciones gástricas y 24 h en condiciones intestinales. Los resultados se obtuvieron de tres síntesis 
de encapsulación independientes ensayadas por triplicado. 
 
Ensayo de viabilidad celular in vitro. 
Para estudiar el posible efecto citotóxico se realizó un ensayo de viabilidad in vitro en 
la línea celular Caco2-TC7, tal y como se ha explicado en el apartado 2.2.1.7, debido a que su 
fenotipo imita los enterocitos del intestino delgado. 
 Como puede observarse en la Figura 2.29, los porcentajes de viabilidad obtenidos 
fueron superiores al 90% en todo el rango de concentraciones ensayadas (0.5 – 20 mg/mL), 
comparándolas con las células que no han sido tratadas con micropartículas.  
 
 
Figura 2.29 Viabilidad celular de las micropartículas de Eudragit® RS100 en la línea celular Caco2 
TC7 tras un periodo de incubación de 24h. Los resultados se presentan como media ± DE (n=4). La 
viabilidad del 100% fue asignada a las células control no tratadas. 
 
 De acuerdo a la norma ISO 100993-5, la cual dicta que un material no es citotóxico si no 





resultaron altamente citocompatibles hasta una concentración de 20 mg/mL, siendo, por lo 
tanto, idóneas para la administración terapéutica oral de probióticos encapsulados en vectores 
poliméricos. 
En estudios previos realizados se comprobó la ausencia de citotoxicidad de los 
polímeros basados en metacrilato y ácido metacrílico en diferentes líneas celulares como en la 
línea de hepatoma humano (HepG2) [344], células de adenocarcinoma de colon humano 
(SW480) [351], células de fibroblastos (NIH / 3T3) [352], además de que el polímero Eudragit® 
RS100 se encuentra incluido en los materiales aprobados por la FDA [343]. Sin embargo, en 




En esta Tesis Doctoral se han sintetizado micropartículas de Eudragit® RS100 mediante 
el método de doble emulsión de elevada fase interna (HIPE) conteniendo en su interior 
bacterias probióticas modelo gram negativas, E. coli, y gram positivas, L. acidophilus. 
Tanto los procesos del protocolo, el polímero y los reactivos utilizados no afectaron a 
la viabilidad bacteriana. Se evaluó la eficiencia de carga por peso de bacteria obteniéndose un 
2.8% del peso de la micropartícula. 
Se obtuvieron vectores de 212.0 µm y de 293.6 µm que encapsulaban las bacterias 
probióticas E. coli y L. acidophilus, respectivamente, encontrándose ambas dentro del rango 
adecuado para lograr largos tiempos de residencia en el intestino evitando la absorción 
sistémica. 
Las micropartículas permanecieron intactas tras condiciones gástricas simuladas, 
liberando su carga al cambiarlas a condiciones intestinales simuladas, por lo que la matriz 
polimérica actuaba como protector de los microorganismos contenidos. Esta liberación se dio 
por la erosión polimérica y permeabilización de la carga bacteriana encapsulada. 
Las bacterias liberadas a lo largo del tiempo en condiciones intestinales mostraron una 
viabilidad suficientemente elevada como para alcanzar las dosis recomendadas de probióticos 
comerciales. 
Las micropartículas mostraron una elevada citocompatibilidad (20 mg/mL) con células 
Caco2-TC7, confirmando así su potencial idoneidad para la administración terapéutica oral. 
Los resultados obtenidos en esta Tesis Doctoral destacan la eficacia de esta tipología de 
polímeros entéricos como recubrimientos para la administración oral localizada de 










































Figura A2.1 Optimización de la síntesis de micropartículas para la encapsulación de proteínas 
modelo mediante el método de emulsión doble-evaporación del disolvente. Las condiciones de 






Figura A2.2 Ajustes matemáticos de las cinéticas de liberación de la proteína BSA in vitro: a) primer 
orden, b) Higuchi, c) Peppas-Sahlin, d) Lindner-Lippold, e) Korsmeyer-Peppas. 
 
 
Figura A2.3 Ajustes matemáticos de las cinéticas de liberación de la proteína HRP in vitro: a) primer 
orden, b) Higuchi, c) Peppas-Sahlin, d) Lindner-Lippold, e) Korsmeyer-Peppas.  





Figura A2.4 Gráfica de la cuantificación de proteína libre BSA (morado) y HRP (naranja) en la 
liberación in vitro junto con micropartículas vacías. 
 
 
Figura A2.5 Optimización de la síntesis de micropartículas para la encapsulación de bacterias 
probióticas modelo mediante el método de emulsión doble-evaporación del disolvente de 








Figura A2.6 Caracterización de la morfología de las bacterias probióticas modelo mediante 
microscopía electrónica de barrido a) Escherichia coli, b) Lactobacillus acidophilus. 
 
 
Figura A2.7 Ajustes matemáticos de las cinéticas de liberación de FITC in vitro: a) primer orden, b) 














Síntesis en discontinuo y su implementación en microfluídica para la 













3.1.1 Síntesis de nanopartículas por nanoprecipitación. 
 Este capítulo se centra en el método de síntesis de nanopartículas poliméricas por 
nanoprecipitación, también conocido como método de desplazamiento del disolvente o de 
deposición interfacial. Fue descrito por primera vez por Fessi et al. [181] en 1989 como una 
técnica de síntesis de micro y nanopartículas que se basa en la precipitación interfacial del 
polímero tras el desplazamiento del disolvente semipolar miscible con el agua de una 
disolución lipofílica. 
 Esta técnica presenta importantes ventajas frente a otras técnicas de síntesis de 
partículas poliméricas, entre las que destaca la facilidad y simpleza para desarrollar partículas, 
ya que tan sólo consta de un paso. Además, otras ventajas asociadas a este método son: a) la 
reproducibilidad del método debido a, como se ha comentado, la sencillez del mismo, b) la 
obtención de partículas submicrométricas con distribuciones de tamaño bastante homogéneas, 
c) no es necesaria la adición de estabilizadores coloidales, d) necesidad de pequeñas cantidades 
de disolventes orgánicos, e) uso de disolventes de baja toxicidad, y f) requiere bajos aportes 
energéticos y no necesita fuentes externas de energía, como en el caso del proceso de 
emulsificación [353]. Sin embargo, la limitación principal se encuentra en la encapsulación de 
fármacos, ya que este debe ser capaz de precipitar en el interior de las partículas formadas, 
siendo un proceso más sencillo para moléculas lipofílicas o anfipáticas que para aquellas 
hidrofílicas [354]. 
 Los campos de aplicación de los materiales obtenidos por la técnica de 
nanoprecipitación son muy diversos y variados, entre los que se pueden encontrar: la industria 
agroalimentaria [355], liberación controlada de fármacos [356], cosmética [357], textil [358], 
biomedicina [359], imagen y diagnóstico [360], ente otros. 
 
3.1.1.1 Mecanismo de formación de nanopartículas. 
 Para llevar a cabo el método de síntesis de nanopartículas poliméricas por 
nanoprecipitación es necesaria una fase orgánica (FO) compuesta por un disolvente semipolar 
capaz de mantener disuelto al polímero, que la temperatura de ebullición de este disolvente 
no sea elevada y que, a su vez, sea miscible con agua. Los más utilizados son los disolventes 
de bajo potencial tóxico, clasificados por la Agencia Europea del Medicamento como clase 3, 
entre ellos, el etanol y la acetona [361]. Por otro lado, también es necesaria una segunda fase 
acuosa (FO). 
 El mecanismo de la síntesis es muy sencillo e involucra dos pasos paso principales: un 
primer paso en que se disuelven el polímero y el fármaco a encapsular en la fase orgánica y 





manera que, cuando difunde la primera fase sobre la segunda fase, se reduce la solubilidad 
del polímero y éste precipita favoreciendo la formación espontánea de partículas [362], tal y 
como se esquematiza en la Figura 3.1. 
 
1  
Figura 3.1 Esquema del proceso de síntesis por nanoprecipitación. 
 
 La formación de partículas es un proceso complejo que incluye tres pasos: nucleación, 
crecimiento y aglomeración [363]. La fuerza impulsora de estos fenómenos es la denominada 
supersaturación (S), la cual se define como la relación entre la concentración polimérica y la 
solubilidad del polímero en la mezcla de disolvente, como se expresa en la Ecuación 3.1. 
 
S = 
Concentración local de soluto
Límite de solubilidad de la mezcla
 Ecuación 3.1 
 
 De acuerdo con la teoría clásica de nucleación [363], cuando el polímero supera su valor 
de supersaturación crítica, la separación de las fases se encuentra favorecida energéticamente 
y se produce la precipitación del polímero en el medio de síntesis, formando núcleos 
poliméricos, que son termodinámicamente estables. Por lo tanto, la energía libre (ΔG) de la 








 Ecuación 3.2 
 
 Donde γ es la tensión superficial en la interfase entre el líquido y el polímero, υ es el 
volumen molar de soluto, k es la constante de Boltzmann, T es la temperatura y S la 
supersaturación [364]. 
 Una vez producidos estos núcleos, aumentan de tamaño por asociación con otras 
moléculas del polímero disuelto en el medio en condiciones de supersaturación hasta que se 
alcanza un tamaño crítico para el que los núcleos formados y crecidos no se redisuelven. Este 
paso de nucleación continuará hasta que el crecimiento de los núcleos reduzca la 
concentración de polímero en la mezcla y con ello se aleje de las condiciones de 
supersaturación. Por lo tanto, la tasa de nucleación (B) podría expresarse como se indica en la 
Ecuación 3.3. 
 
B =𝐾1 𝑒𝑥𝑝 (−
16πγ3υ2
3 𝑘33(lnS)2
) Ecuación 3.3 
 
 Donde K1 es una constante y el resto de variables ya han sido definidas previamente. 
 Por lo tanto, la principal variable en el proceso de nanoprecipitación es la 
supersaturación (S) del sistema, la cual se puede modificar mediante la concentración 
polimérica, el mezclado de fases o cualquier fenómeno que altere la transferencia de masa 
[365]. En el punto en el que la nucleación se detiene, es decir, cuando la concentración de soluto 
se encuentra por debajo de la supersaturación crítica, se dará el crecimiento de los núcleos por 
condensación o coagulación. El proceso de condensación implica el depósito de moléculas 
individuales en la superficie de la partícula en formación, delimitado por la difusión de las 
moléculas a través de la interfase. Por otro lado, el de condensación implica la agregación de 
partículas cuando las interacciones atractivas (Van de Waals o interacciones hidrofóbicas) 
predominan sobre las repulsivas (estéricas o electrostáticas), y está delimitado por la cinética 
de las partículas formadas y la eficiencia de colisión entre ellas [366]. Cuando la concentración 
de soluto en el disolvente se reduce por debajo de la concentración de saturación de la 
disolución, el proceso de crecimiento por condensación se detiene, predominando únicamente 
el de aglomeración por coagulación [367]. El proceso de síntesis de nanopartículas mediante 







Figura 3.2 Fases de nucleación, crecimiento y agregación del proceso de síntesis de partículas por 
nanoprecipitación. Imagen adaptada de [368][369]. 
 
 Debido a la sucesión de acontecimientos que se producen a lo largo del proceso de 
síntesis de partículas por nanoprecipitación, resulta clave el control espacio-temporal de cada 
una de las fases [370]. Por lo tanto, si se produce una mezcla homogénea y rápida, gracias a la 
mezcla molecular, la supersaturación se alcanzará rápidamente, permitiendo la rápida 
nucleación y la separación temporal del crecimiento de las partículas y, con ello, un 
rendimiento de partículas pequeñas con distribuciones de tamaño mucho más estrechas [367]. 
 Por otro lado, existe otro enfoque de la técnica de síntesis de partículas mediante 
nanoprecipitación que se basa en diagramas de fase de cada polímero en la mezcla de 
disolventes que componen la FO y la FA. En este enfoque, se propone como estrategia de 
síntesis la elección de las proporciones adecuadas de cada componente del sistema ternario 
para la obtención espontánea de partículas pequeñas y monodispersas [371]. Vitale et al. [372] 
denominaron esta estrategia como “efecto Ouzo”, debido a la similitud en la preparación de 
un licor griego que recibe el mismo nombre. Los principales componentes de dicho licor son 
agua (~55%), alcohol (~45%) y trans-anetol (~0.2%), un aceite insoluble en agua extraído de las 
semillas de anís que adquiere un aspecto lechoso al mezclarlo con agua formando gotas de 
aceite metaestables. Brevemente, se trata de centrar las condiciones de síntesis de partículas a 
las de la región metaestable del diagrama de fases la cual se encuentra entre la curva binodal 
(límite de miscibilidad) y la curva espinodal (límite de estabilidad) [373]. Es en esta zona donde 





concentraciones de soluto y una pequeña proporción de FO respecto a la FA, como se indica 
en el diagrama representado en la Figura 3.3. 
 
 
Figura 3.3 Diagrama de fases para la mezcla ternaria de los componentes del método de síntesis de 
nanopartículas por nanoprecipitación (soluto-disolvente-agua) adaptada con permiso de Elsevier de 
[363]. La curva binodal separa la región monofásica de la región bifásica. La curva espinodal separa 
el dominio que evoluciona por nucleación (con círculos amarillos) y el dominio donde se produce la 
separación espontánea de fases (dominio con rayas moradas). La región metaestable en la que se 
produce una población de gotas nanométricas monodispersas en una disolución acuosa es la zona 
de efecto Ouzo (dominio de color verde). 
 
3.1.1.2 Factores que influyen en la técnica de nanoprecipitación. 
 Como se ha mencionado, la técnica de nanoprecipitación se basa en la mezcla de dos 
fases parcialmente miscibles, una denominada FO (fase orgánica) que contiene el polímero 
disuelto en un disolvente semipolar y otra denominada FA (fase acuosa) compuesta por un 
líquido acuoso en el que el polímero no es soluble. Por ello, los factores que pueden influir en 
el resultado final obtenido por esta técnica, resumidos en la Tabla 3.1, son los siguientes: 
 
- Concentración y peso molecular del polímero. 
 Ambos parámetros influyen directamente sobre las propiedades físico-químicas de la 
disolución orgánica que compone la FO, principalmente en la viscosidad de la misma. Cuando 
la concentración polimérica aumenta, el tamaño de las partículas obtenidas también aumenta, 
posiblemente debido al aumento de la viscosidad de la fase [374]. Sin embargo, de acuerdo 
con los diagramas de fase ternarios, la concentración polimérica debe de encontrarse en un 
rango de valores propio para cada conjunto de componentes. Dicho parámetro debe ser 





excesivamente superior, se dará el fenómeno de coalescencia con la consecuente aparición de 
agregados de partículas [375]. 
 En cuanto al peso molecular del polímero, la relación observada entre el parámetro y 
el diámetro final de las partículas no es tan evidente. Hay estudios que sostienen el aumento 
del diámetro de las partículas producidas con el aumento del peso molecular polimérico, 
debido al aumento de la viscosidad de la fase orgánica [376]. Pero, por otro lado, Lince et al. 
[377] observaron diámetros mayores con disoluciones poliméricas de menores pesos 
moleculares, fenómeno que explicaron mediante la diferencia de solubilidad ya que, la 
precipitación de las disoluciones de mayor peso molecular es más rápida al disminuir la 
solubilidad. Por último, Legrand et al. [378] no observaron diferencias en el diámetro del 
producto final relacionadas con el peso molecular del polímero.  
 
- Disolvente. 
 Un buen disolvente para esta técnica debe cumplir una serie de requisitos como: 1) baja 
temperatura de ebullición para una fácil eliminación del medio y mayor estabilidad térmica 
del polímero, 2) mantener disuelto al polímero de manera estable y 3) ser miscible con la fase 
acuosa para que se pueda dar el fenómeno de desplazamiento de las fases. Para este método 
de síntesis, los disolventes más utilizados, como ya se ha comentado, son los disolventes de 
bajo potencial tóxico, clasificados por la Agencia Europea del Medicamento como clase 3, entre 
ellos, el etanol y la acetona [361]. 
 La elección del disolvente va a influir en las propiedades de la FO ya que tendrá efecto 
sobre la viscosidad de la disolución, entre otros. Perevyazko et al. [379] estudiaron el efecto de 
la viscosidad en función del disolvente y del polímero observando que, a valores de viscosidad 
elevados, el mezclado de las fases es peor y la dispersión de tamaño de las partículas finales 
mayor. Por otro lado, el estudio de Huang et al. [380] observó la relación directa entre el 
tamaño final de las partículas y el coeficiente de difusión del disolvente empleado en agua (D). 
Los valores del coeficiente de difusión en agua a 20 °C de los disolventes más utilizados en 
esta técnica son: Dacetona 1.28, Detanol 1.24, 10-5 cm2 s-1 [381]. Dicha relación establecía que a mayor 
valor de difusión del disolvente en la fase acuosa, el tamaño final de las partículas producidas 
era inferior [380]. 
 
- Surfactante. 
 Como se ha comentado anteriormente, la síntesis de partículas estables mediante la 
técnica de nanoprecipitación no precisa la adición de agentes estabilizadores [382]. Sin 
embargo, ha sido estudiado si su incorporación influía sobre la estabilización final, evitando 
la aglomeración y, por lo tanto, sobre el tamaño de partículas finalmente producidas. 
 Kwon et al. [383] observaron que un aumento de concentración del agente estabilizador 





entre partículas por un aumento de estabilidad estérica. Por otro lado, Zweers et al. [384] 
observaron que el efecto producido era el contrario, se observó un aumento en el diámetro 
final de las partículas con elevadas concentraciones de surfactante. En vista a estos resultados, 
Arica et al. [385] propusieron como hipótesis la presencia de dos efectos competitivos: un 
efecto estabilizador que rendía menores tamaños de partículas finales y un incremento de 
viscosidad de la fase acuosa, cuando la concentración del surfactante se elevaba, que producía 
partículas finales con mayores diámetros. 
 Por otro lado, los estudios de Dong et al. [386] no observaron efectos directos sobre el 
diámetro final de las partículas o sobre la distribución de tamaños obtenidas en relación con 
la adición de agentes estabilizadores ni con el aumento de su concentración. 
 
- Ratio FA/FO (R). 
 El estudio de la influencia del ratio entre las fases acuosa (FA) y orgánica (FO) sobre el 
tamaño final de las partículas producidas fue estudiado por Budhian et al. [387]. El estudio 
demostró que el aumento de la proporción de la FA originaba partículas de menor diámetro, 
lo que se debe a la rápida difusión del disolvente a la fase acuosa con la consecuente 
precipitación y estabilización de la partícula. 
 Sin embargo, otros experimentos llevados a cabo por Chorny et al. [388] no encontraron 
ninguna influencia sobre el diámetro final de las partículas al incrementar el valor del ratio 
FA/FO. 
 
- Tiempo de mezcla. 
 En el método de síntesis de nanopartículas por nanoprecipitación se precisa, 
simplemente, de la agitación mecánica de la mezcla de fases. Por lo tanto, una buena agitación 
implicará una mejor homogeneidad de la mezcla, una difusión del disolvente más rápida y, 
consecuentemente, un menor tamaño final de las partículas [389]. Sin embargo, también se 
encuentran estudios de este tipo de método de síntesis en los que no se encuentran diferencias 
en el producto final al aumentar la velocidad de agitación de la mezcla [380]. No obstante, es 
necesario indicar que la existencia de perfiles de concentración, produce distintos niveles de 
supersaturación y favorece la existencia de diferentes eventos de crecimiento de 
nanopartículas en regiones muy próximas, favoreciendo así la polidispersidad de tamaños. 
 
- Molécula bioactiva. 
 Lo más habitual es la encapsulación de biomoléculas de naturaleza hidrofóbica [390]. 
Sin embargo, las investigaciones actuales tratan también de introducir biomoléculas de 
naturaleza hidrófila en el interior de las nanopartículas producidas [391][185]. Sin embargo, 
los estudios de Budhian et al. [387] no rindieron cambios significativos en el diámetro de las 





 Por otro lado, el punto que debe de tenerse en cuenta en la encapsulación de cualquier 
biomolécula mediante esta técnica es que la nucleación del polímero y de la biomolécula puede 
ser homogénea o heterogénea. Esto quiere decir que la mezcla de ambos puede alcanzar la 
supersaturación a la vez, dándose la nucleación homogénea y quedando la biomolécula 
atrapada en el interior de la partícula polimérica o, por el contrario, que la supersaturación se 
alcance antes para uno de los dos componentes resultando en la nucleación heterogénea y, por 
consecuente, una precipitación del agente a encapsular temprana pudiendo quedar fuera de 
la partícula o, en el caso contrario, que la biomolécula quede atrapada en el interior de la 
partícula aun no habiendo precipitado [368]. 
 
Tabla 3.1 Resumen de los factores que pueden influir en las partículas poliméricas obtenidas por 
nanoprecipitación y el efecto que produce el aumento de cada parámetro. 
Parámetros del proceso de síntesis.  
Parámetro Efecto Ref. 
Concentración de 
polímero. 
Aumento del tamaño final de las partículas.  [388] 
Peso molecular del 
polímero. 
Aumento del tamaño final de las partículas. [376] 
Reducción del tamaño final de las partículas [377] 
Sin influencia [378] 
Surfactante 
Reducción del tamaño final de las partículas, hasta un punto 
de concentración crítico, en el que empieza a aumentar. 
[383][384] 
[385] 
Sin influencia. [386] 
Ratio FA/FO 
Reducción del tamaño final de las partículas. [387] 
Sin influencia [388] 
Mezcla 
Reducción del tamaño final de las partículas. [389] 
Sin influencia [380] 
Moléculas bioactivas Sin influencia [387] 
 
3.1.1.3 Variaciones de la técnica de nanoprecipitación. 
 3.1.1.3.1 Nanoprecipitación en dos pasos. 
 Esta variación de la técnica de síntesis de nanopartículas poliméricas por 
nanoprecipitación, esquematizada en la Figura 3.4, se diseñó para mejorar las eficiencias de 
encapsulación de aquellas biomoléculas con baja solubilidad en los disolventes orgánicos 
utilizados. En este aspecto, Barichello et al. [392] obtuvieron eficiencias de encapsulación 
superiores al 80% para fármacos lipofílicos (ciclosporina A o indometacina, entre otros), sin 
embargo, no se superó el 10% de eficiencia de encapsulación para moléculas hidrofílicas 





 En un primer intento de superar esta limitación en la encapsulación de moléculas 
hidrófilas, Bilati et al. [186] propusieron una amplia variedad de disolventes orgánicos, 
miscibles en agua, que podían ser utilizados para la síntesis por nanoprecipitación que no 
fuesen etanol y acetona. Sin embargo, a pesar de ampliar la posibilidad de disolventes que 
podían ser utilizados, se debía encontrar uno capaz de disolver al polímero y a la biomolécula, 
resultando difícil cuando no compartían la misma naturaleza química. 
 Por la dificultad que suponía encapsular moléculas hidrófilas en nanopartículas 
poliméricas mediante esta técnica de síntesis en un solo paso, Morales-Cruz et al. [393] 
propusieron la encapsulación de proteínas mediante la técnica de nanoprecipitación llevada a 
cabo en dos pasos: 1) precipitación del agente bioactivo por acción de un disolvente orgánico 
formando nanopartículas del bioagente a encapsular, 2) adición de estas nanopartículas del 
agente bioactivo a la disolución orgánica en la que se encuentra disuelto el polímero (FO) y 
que posteriormente se añade gota a gota sobre la fase acuosa (FA). Mediante esta variación de 
la técnica en discontinuo, consiguieron eficiencias de encapsulación superiores al 80% para 
proteínas (lisozima y α-quimotripsina) en nanopartículas de PLGA. 
 
 
Figura 3.4 Esquema de la variación de la técnica de nanoprecipitación en dos pasos. 
 
 3.1.1.3.2 Nanoprecipitación Flash (FNP). 
 Esta variación de la técnica convencional de nanoprecipitación se basa en la 
localización de la mezcla entre ambas fases con la finalidad de alcanzar la sobresaturación y 
comenzar la nucleación de forma mucho más rápida, en cuestión de segundos o, incluso, 
milisegundos, gracias al rápido mezclado de ambas [394]. 
 Para que esta mezcla sea posible, es necesario un régimen turbulento en un volumen 
confinado, por eso ha sido ampliamente estudiado el uso de mezcladores de corrientes 
confinadas (CIJM, del inglés “Confined impinging jets mixer” [395]). Johnson et al. [396] 
confirmaron que el uso de dichos dispositivos hacía posible que el mezclado se diese de forma 
turbulenta y localizada, de forma que cumplían dos importantes claves para el proceso de 
mezclado: 1) que el dispositivo sea capaz de generar un régimen turbulento localizado de 





 Dichos dispositivos se han utilizado para la síntesis rápida de nanopartículas mediante 
esta variante denominada Flash Nanoprecipitation - FNP. Gracias al buen mezclado de las fases 
se ha estudiado exhaustivamente su aplicación para la síntesis de nanopartículas tanto 
mediante la inyección de corrientes mediada por bombas [397] como mediante la inyección 
manual de las mismas [398], resultando en todos los casos en una mejora en la distribución 
final de tamaño de las nanopartículas producidas. 
 Como se muestra en la Figura 3.5, se desarrollaron diferentes geometrías y dispositivos 
multicanales (MIVM, del inglés “Multi-Inlet Vortex Mixer”) con la finalidad de escalar las 
síntesis de nanopartículas poliméricas de manera económica y sencilla para aplicaciones 
biomédicas [399]. 
 
Figura 3.5 Diferentes geometrías de dispositivos multicanales: a) CIJM de dos corrientes, b) MIVM de 
dos corrientes, c) MIVM de cuatro corrientes. Las flechas negras indican las corrientes de entrada y las 
rojas las corrientes de salida. 
 
3.1.2 Sistemas de microfluídica. 
 A partir del desarrollo del método de FNP, se desarrollaron gran variedad de 
dispositivos con el objetivo de conseguir un total control del punto clave que limita la 
metodología de síntesis de nanopartículas por nanoprecipitación: la hidrodinámica. Es decir, 
el mezclado de las corrientes y la velocidad de reacción, ya que son parámetros importantes 
que influyen en la distribución de tamaños final de las nanopartículas [400].  
 La microfluídica ofrece la posibilidad de reducir las distancias en el mezclado de fases, 
incluso a decenas de micrómetros, facilitando así la difusión gracias a una mezcla rápida que 
puede llegar a darse en cuestión de milisegundos o microsegundos, reduciendo a microlitros 
el volumen de reacción [401]. Estos dispositivos permiten la manipulación de pequeñas 
cantidades de fluidos que, al hacerlos pasar por canales micrométricos, se consigue una 
relación área-volumen relativamente elevada que mejora el transporte de masa y, con ello, se 
consiguen cinéticas de reacción rápidas mediante un flujo laminar continuo. Por lo tanto, la 





través de la interfase. Todo esto se traduce en un excelente control del proceso, buena 
reproducibilidad y un mayor rendimiento de síntesis [402]. 
 En este capítulo de Tesis se trabaja con un tipo de sistemas microfluídicos denominados 
micromezcladores [403], mediante los cuales se pueden configurar parámetros como el tipo de 
mezclado y las velocidades de flujo de las corrientes de entrada que influirán directamente 
sobre las propiedades fisicoquímicas de las nanopartículas sintetizadas. Además, estos 
sistemas son capaces de trabajar en flujo continuo sin que las propiedades de sus productos se 
vean alteradas, lo que supone una gran ventaja ya que aumenta la producción y mejora la 
reproducibilidad. La producción de este tipo de sistemas se escala mediante réplica, 
posibilitando un fácil traslado desde el uso de laboratorio al clínico, para futuras aplicaciones 
[404]. 
 En la Figura 3.6 se muestran las configuraciones más sencillas de micromezcladores de 
flujo laminar, que se componen de dos corrientes de entrada y una de salida, resultando 
dispositivos simples pero eficaces para mezclar gases y líquidos [405]. El diseño es sencillo y 
está abierto a modificaciones, ya que podemos aplicar el micromezclador convencional en 
forma de Y (cuyas corrientes de entrada están orientadas a +45°) (Figura 3.6–a), en forma de Y 
inversa (con corrientes orientadas a -45°) (Figura 3.6–b), en forma de T (Figura 3.6-c), pudiendo 
añadir una tercera corriente de entrada obteniendo una configuración en forma de cruz (Figura 
3.6-d) [406]. En todas estas variantes se persigue la laminación del fluido para incrementar el 
área de interfases y favorecer una mezcla rápida por difusión (flujo laminar). 
 
Figura 3.6 Diferentes configuraciones de sistemas de microfluídica: a) micromezclador en forma de Y, 
b) micromezclador en forma de Y inversa, c) micromezclador en forma de T y d) micromezclador en 





 Zhao et al. [407] sintetizaron nanopartículas compuestas únicamente por el fármaco 
danzol con una estrecha distribución de tamaño mediante el sistema microfluídico en forma 
de Y. Karnik et al [408] sintetizaron nanopartículas de PLGA de menor tamaño y con una 
distribución de tamaño más estrecha mediante nanoprecipitación con un micromezclador en 
forma de cruz (30-35  nm), comparada con la síntesis por nanoprecipitación con agitación 
mecánica en discontinuo (~105 nm). Por otro lado, Chronopoulou et al. [409] emplearon la 
misma configuración de microrreactor para encapsular dexametasona en nanopartículas de 
PLGA (0.3 mg/mg PLGA) en un solo paso y con una elevada productividad (0.9 g/h que, 
trabajando en paralelo se podrían alcanzar 2.4 kg/día). 
 En este capítulo de tesis se utiliza un micromezclador multilaminado interdigital 
(Micro4 Industries GmbH, Mainz, Germany) de poli éter-éter cetona (PEEK). El 
micromezclador se muestra en la Figura 3.7-a, consta de dos corrientes de entrada (FO y FA) 
que divergen en 16 microcanales (Figura 3.7-b) de 45 µm de ancho cada uno, los cuales 
permiten un rápida multilaminación (Figura 3.7-d,e) saliendo finalmente a través de una 
corriente orientada con una trayectoria de 90° (Figura 3.7-c). 
 
 
Figura 3.7 a) Imagen óptica del micromezclador interdigital multilaminado, cavidad y unidad de 
mezcla, b) esquema de la distribución de las corrientes de entrada (FA y FO) y la corriente de salida 
producto de la nanoprecipitación, c) esquema que representa la multilaminación que permite la 
rápida transferencia de masa por difusión, d y e) imágenes de microscopía electrónica de barrido de 





 Mediante este dispositivo, es posible controlar el tiempo de residencia de ambas 
corrientes en su interior, por lo tanto, el tiempo de mezcla de las fases. Como se expresa en la 
Ecuación 3.5, el tiempo de residencia (tR) es dependiente del flujo de inyección de las corrientes 





) Ecuación 3.4 
 
 En un trabajo previo, Bally et al [410] optimizaron las condiciones óptimas para obtener 
partículas de diferentes tamaños del polímero acrílico PMMA mediante la modificación de las 
diversas variables que influyen significativamente en el diámetro final de las nanopartículas 
poliméricas producidas, como puede ser: la concentración polimérica, el ratio entre ambas 
fases o los caudales de flujo, entre otros. 
 
3.1.3 Antibiótico. Rifampicina. 
 Como se expone en el aparatado 1.6, existe la necesidad de modificar o encapsular 
diversos fármacos debido a la escasa solubilidad de los mismos en fluidos fisiológicos, lo que 
conlleva a una baja biodisponibilidad tras su administración y el aumento de las dosis para 
alcanzar el efecto deseado [411]. Otra razón de esta necesidad es la pérdida de estabilidad del 
fármaco al exponerlo a condiciones drásticas, como el pH gástrico, en su administración oral 
y, con ella, la pérdida de su actividad terapéutica s[412]. 
 En este capítulo se presenta la encapsulación de un fármaco modelo, el antibiótico 
rifampicina (Rifa), fármaco de clase II en el Sistema de clasificación biofarmacéutico (BCS). Es 
un fármaco de alta permeabilidad y baja solubilidad que, además, sufre degradación a los 
valores de pH ácidos del estómago, por ello, el reto en su administración consiste en mejorar 
su solubilidad en el organismo y protegerlo de la degradación [413]. 
 Las propiedades físico-químicas del fármaco rifampicina se muestran en la Tabla 3.2. 
 
Tabla 3.2 Información molecular y algunas propiedades físico-químicas del antibiótico rifampicina. 








 Se trata de un agente bactericida semisintético del grupo de las rifamicinas utilizado 
desde 1966. Su mecanismo de acción se basa en la interacción con la subunidad β de la RNA 
polimerasa bacteriana, como esquemáticamente se muestra en la Figura 3.8. Mediante esta 
interacción, bloquea el promotor de inicio de la transcripción, por lo que inhibe el inicio de la 
formación de cadena de ARN. Por lo tanto, inhibe la síntesis de proteínas provocando la 




Figura 3.8 Esquema del mecanismo de acción de la rifampicina y resumen de microorganismos 
sensibles al antibiótico rifampicina (adaptado de [415]) 
 
 Se ha reportado la administración de este antibiótico ante diversas enfermedades 
infecciosas, entre ellas: tuberculosis [416], meningitis [417], lepra [418] y otras infecciones 
bacterianas [419][420][421]. 
 Sin embargo, como ya se ha explicado antes, es un fármaco de baja solubilidad en los 
medios fisiológicos, por lo que, una vez administrado, la biodisponibilidad será reducida. El 
punto más importante a destacar es la descomposición que la rifampicina sufre a valores de 
pH ácido, lo que genera un problema para su administración oral. Estudios demuestran que 
esta inestabilidad, al valor de pH ácido del estómago, llega a una pérdida del 26.5% del 
fármaco, que aumenta al 48,8% cuando se administra junto con los fármacos isoniazida, 
pirazinamida y etambutol, es decir, durante el tratamiento de primera elección de la 
tuberculosis (FDC) [422]. Singh et al. [422] publicaron que los productos de descomposición 
de este antibiótico son 3-formil-rifampicina y 1-amino-4-metil-piperazina, perdiendo así la 
actividad. Estos resultados fueron apoyados por los publicados por Shishoo et al. [423], 
quienes llevaron a cabo un estudio en voluntarios sanos. 
 Es de gran relevancia mejorar la biodisponibilidad de este antibiótico en su 
administración oral ya que la tuberculosis es una infección que genera 1,2 millones de muertes 





 Por esta razón, en este capítulo de Tesis se propone la encapsulación de este antibiótico 
con la finalidad de protegerlo en su paso por el estómago para terminar siendo liberado en el 
intestino. Además de asegurar su bioactividad, se favorecerá el aumento de la 
biodisponibilidad del mismo al ser transportado en un vector biocompatible, resistente a las 
condiciones ácidas del estómago y mucoadhesivo. 
 
3.2 Encapsulación de antibióticos en nanopartículas 
sintetizadas por nanoprecipitación: método discontinuo y 
aplicación de sistemas microfluídicos. 
3.2.1 Materiales y métodos. 
3.2.1.1 Materiales 
En este capítulo de tesis se ha utilizado el polímero Eudragit® RS100 (Evonik, Essen, 
Alemania). Los reactivos acetona 99%, ácido clorhídrico (HCl), buffer salino de fosfatos (PBS), 
Pluronic F68, rifampicina se compraron en Sigma-Aldrich (Darmstadt, Alemania) y fueron 
utilizados tal y como se recibieron. El etanol absoluto (EtOH) se compró a PanReac AppliChem 
(Castellar del Vallés, Barcelona). 
También se utilizaron los medios de cultivo de bacterias de Triptona Soja (TSB) y el 
agar de Triptona Soja (TSA), de Laboratorios Conda-Pronadisa S.A (Torrejón de Ardoz, 
España), y las bacterias gram positivas, Staphylococcus aureus (ATCC 25923), que fueron 
compradas a Ielab (Alicante, España). 
Por último, se utilizó la línea celular Caco2-TC7, cedida por la Dra. M.J. Rodríguez 
Yoldi y fibroblastos dérmicos humanos, comprados a Lonza (Bornem, Bélgica), junto con el 
medio de cultivo DMEM (Biowest, Nuaille, Francia), la mezcla de antibióticos y antimicóticos 
(PSA, Biowest, Nuaille, Francia), suero fetal bovino (Thermo Fischer Scientific, MA, USA) y el 
kit Blue Cell Viability (Abnova GmbH).  
 
3.2.1.2 Optimización de los parámetros de síntesis de nanopartículas por el método 
discontinuo. 
 Se sintetizaron nanopartículas (NPs) de Eudragit® RS100 mediante la técnica de 
nanoprecipitación discontinua. Para ello, se disolvió el polímero a determinadas 
concentraciones en diferentes disolventes: etanol, acetona y una mezcla de etanol:acetona (1:1). 
Una vez disuelto, esta disolución polimérica, denominada fase orgánica (FO) se adicionó gota 
a gota, mediante una bomba de jeringa (Hardvard Apparatus; Holliston, MA, USA) a un 
caudal de 0.5 mL/min, sobre una determinada cantidad de agua milliQ, denominada fase 





estabilizante, Pluronic F68, llevando a cabo el protocolo descrito con y sin Pluronic F68 al 0.5% 
(p/v) en la FA, bajo agitación. La evaporación del disolvente orgánico se llevó a cabo mediante 
agitación magnética, 600 rpm, durante 12h a temperatura ambiente. Las partículas se 
centrifugaron durante 5 min a 3000 rpm (Spectrafuge 24D, Labnet International, Madrid, 
España) para eliminar grandes agregados. El sobrenadante disperso en agua milliQ se guardó 
para la caracterización de la síntesis.  
 En este apartado se estudió la influencia de diferentes parámetros en la síntesis de 
nanopartículas mediante el método discontinuo de nanoprecipitación: concentración de 
polímero, disolvente y efecto de agente tensioactivo, tal y como se muestra en la Tabla 3.3. 
 
Tabla 3.3 Parámetros y condiciones empleadas en la síntesis de NPs de Eudragit® RS100 mediante el 
método discontinuo de nanoprecipitación. 
Muestra 
Concentración 
polimérica (% (p/v)) 
Disolvente Valor R FA 
NP1 5 















NP6 Pluronic F68 0.5 % (p/v) 
NP7 5 
Acetona 5 Agua milliQ 
NP8 10 
 
3.2.1.3 Optimización de los parámetros de síntesis de nanopartículas por 
nanoprecipitación en continuo: microfluídica. 
 Para la síntesis de nanopartículas de este apartado, se utilizó el dispositivo de 
microfluídica presentado en el apartado 3.1.3, un micromezclador multilaminado interdigital 
que consta de 16 microcanales de 45 µm de ancho. Para ello, se disolvieron diferentes 
cantidades de polímero en etanol, acetona y una mezcla de etanol:acetona (1:1), esta disolución 
polimérica se denominó fase orgánica (FO). La disolución polimérica se filtró a través de un 
filtro de 0.45 µm para eliminar las posibles impurezas presentes. La fase acuosa (FA) se 
componía únicamente de agua milliQ. La mezcla de ambas fases en el micromezclador se llevó 
a cabo mediante la inyección de las corrientes (FO y FA) utilizando dos bombas de jeringa 
(Harvard Apparatus, Holliston, MA, EE. UU.) conectadas con el micromezclador a través de 
una tubería de politetrafluoroetileno (PTFE) de 1/6’’ de diámetro externo. Las relaciones de 






 Las nanopartículas sintetizadas fueron recogidas por el conducto de salida del 
micromezclador, orientado a 90° respecto a ambas entradas de las fases, y el disolvente fue 
evaporado durante 12h a temperatura ambiente (23 ± 2 °C) bajo agitación magnética, 600 rpm. 
 En este apartado se estudió la influencia de diferentes parámetros en la síntesis de 
nanopartículas por nanoprecipitación mediante la aplicación de un sistema microfluídica, tal 
y como se resume en Tabla 3.4. 
 
Tabla 3.4 Parámetros y condiciones empleadas en la síntesis de NPs de Eudragit® RS100 mediante el 
método de nanoprecipitación por microfluídica. 
Muestra 
Concentración 




















































3.2.1.4 Síntesis de nanopartículas y encapsulación de un antibiótico modelo. 
 Se encapsuló rifampicina en las nanopartículas de Eudragit® RS100 por ambos 
métodos de nanoprecipitación, tanto por el método discontinuo como por microfluídica, 
adicionando el fármaco junto al polímero en la FO. 
 Mediante el método discontinuo de síntesis, se disolvió una concentración de 5% (p/v) 
de Eudragit® RS100 en una mezcla de disolventes etanol:acetona (1:1) y se añadieron 
diferentes cantidades del antibiótico a encapsular (50, 20, 10, 5% (p/p) respecto al polímero. 1 
mL de esta FO se añadió gota a gota (0.5 mL/min) sobre la FA compuesta por 5 mL de agua 
milliQ.  
 Mediante el método de síntesis por microfluídica, en la FO se disolvió una 
concentración de 5% (p/v) de Eudragit® RS100 en una mezcla de disolventes etanol:acetona 
(1:1) y se añadió la cantidad de rifampicina optimizada a partir del método discontinuo. La FA 
estaba compuesta únicamente por agua milliQ. Ambas fases se introdujeron en una jeringa y 
fueron inyectadas como se ha descrito en el apartado 3.2.1.3. En esta síntesis, se utilizó un valor 
R de relación de caudales (FA/FO) de R = 5 y un caudal total de 5 mL/min. 
 En ambos métodos de síntesis, se recogieron las nanopartículas producidas con el 
fármaco rifampicina encapsulado y el disolvente orgánico fue evaporado durante 12h a 
temperatura ambiente (23 ± 2 °C) bajo agitación magnética, 600 rpm. 
 
3.2.1.5 Caracterización de las nanopartículas. 
 Se determinaron las viscosidades de las disoluciones poliméricas de Eudragit® RS100 
a concentraciones de 5 y 10% (p/v) disueltas en etanol:acetona (1:1) y en acetona con un 
viscosímetro Visco Basic Plus (FungiLab S.A., New York, USA) con un adaptador para 
líquidos de baja viscosidad (LCP) a 50 rpm. Se realizaron cuatro medidas para dar como 
resultado una media y su desviación estándar. 
 La caracterización de la morfología de las diferentes partículas producidas se realizó 
por microscopía electrónica de barrido (SEM) y se analizaron las distribuciones de tamaño 
(apartado 2.2.1.4). 
 También se caracterizó la morfología y las dimensiones de las partículas mediante 
microscopía de transmisión electrónica utilizando un microscopio T20-FEI (Fei Company, 
Hillsboro, OR, USA). Las muestras fueron preparadas mediante la adición de las partículas en 
dispersión coloidal en agua milliQ sobre una rejilla de cobre. Para poder observar las 
partículas poliméricas mediante esta técnica, fue necesario la tinción negativa de las mismas 
con ácido fosfotúngstico. Se analizaron las distribuciones de tamaño de la misma forma en la 
que se trataron las obtenidas por SEM (apartado 2.2.1.4). 
 Por otro lado, se estudió el tamaño hidrodinámico de las partículas mediante la técnica 





considerando un índice de refracción de 1.385. Se determinó el índice de polidispersidad (PDI) 
mediante la Ecuación 3.5. Además, también se determinó la carga superficial de las partículas 







 Ecuación 3.5 
 
 El valor PDI indica el grado de dispersión de tamaños de las partículas que componen 
la muestra, considerando un valor PDI = 0.1 como límite superior para considerar la 
distribución de tamaños de una muestra homogénea [425]. ?̅? representa el valor medio del 
tamaño y σ es la varianza. 
 Se calculó la concentración final de partículas y, con ella, el rendimiento del proceso de 
síntesis y lavado. Para ello, 1 mL de las nanopartículas se lavaron varias veces con agua milliQ 
utilizando tubos de centrífuga Amicon® Ultra-15, los cuales contienen membranas de celulosa 
de alta recuperación con corte de peso molecular de 30 kDa. Se centrifugaron durante 10 min 
a 6000 rpm (EBA21, Hettich, Tuttlingen, Alemania). Se guardaron los sobrenadantes de los 
lavados para el posterior análisis. Tras el proceso de lavado, se recogieron las partículas en 1 
mL de volumen final. Se adicionaron a pocillos previamente tarados 50 µL de muestra, 
dejándose secar 24h a 40 °C. Se realizaron tres réplicas por síntesis y tres síntesis 
independientes. Tras este tiempo, se pesaron de nuevo los pocillos con las partículas 
depositadas y completamente secas y se calculó la concentración y el rendimiento de síntesis 
mediante la Ecuación 3.6 y Ecuación 3.7, respectivamente. 
 
      Concentración (mg/mL) = 
(mg pocillo con partículas - mg pocillo tarado) 
50 μL x 1000 μL/1 mL
 Ecuación 3.6 
 
Rendimiento (%) =
(mg pocillo con partículas - mg pocillo tarado) 
mg total reactivos (en 1 mL)
 x 100  Ecuación 3.7 
 
 Para determinar la eficiencia de encapsulación y la capacidad de carga de fármaco en 
las partículas, se llevó a cabo una determinación indirecta, cuantificando el fármaco que no 
había sido encapsulado. Tras el proceso de lavado, los sobrenadantes de cada uno de los 
lavados se analizaron mediante espectrofotometría UV-Vis (apartado 2.3.1.5). La longitud de 
onda a la que se determinó la rifampicina fue 334 nm, uno de los máximos de dicha 
biomolécula en agua milliQ, como se muestra en la Figura 3.9. Para llevar a cabo la 
cuantificación, previamente se elaboró una recta de calibrado del fármaco en agua. La 
cuantificación se realizó aplicando la Ecuación 3.8 y la Ecuación 3.9. Se realizó el análisis de 






Figura 3.9 Espectro ultravioleta-visible de rifampicina (10 ppm) en agua milliQ (línea continua) y 
en PBS (línea discontinua).  
 
 
      EE (%) = 
(mg fármaco inicial - mg fármaco no encapsulado) 
mg fármaco inicial
 x 100 Ecuación 3.8 
 
DL (mg/mg) =
(mg fármaco inicial - mg fármaco no encapsulado) 
mg partículas
  Ecuación 3.9 
 
 
 La presencia de posibles interacciones intermoleculares entre las partículas y el 
antibiótico encapsulado se estudió mediante espectroscopía infrarroja FTIR (apartado 2.2.1.6) 
teniendo en cuenta los picos de absorbancia característicos de cada material. 
 Por último, se obtuvieron los difractogramas de rayos X (XRD) de las muestras con un 
difractómetro de rayos X (Empyrean, Malvern Panalytical, Malvern, Reino Unido). Los 
difractogramas se realizaron a partir de un barrido 2Ɵ de 2 a 50° en modo continuo de escaneo, 
con una velocidad de escaneo de 0.017 °/seg y un tamaño de paso de 0.013°. 
 Además de analizar la cristalinidad de la rifampicina en el interior de las 
nanopartículas mediante las técnicas de caracterización mencionadas, se analizó el 
polimorfismo del producto de partida ya que, debido a la compleja estructura molecular del 
antibiótico, puede existir en su forma I, forma II o estado amorfo, sin haber sido reportadas 
ventajas de solubilidad asociadas con las formas polimórficas para su aplicación en clínica 
[426]. 
 
3.2.1.6 Cuantificación de la liberación in vitro del fármaco encapsulado. 
 Se llevó a cabo el estudio del perfil de liberación acumulativa del fármaco encapsulado 
en las nanopartículas producidas en este capítulo de Tesis. Para ello, se añadieron las 
partículas a una concentración de 1 mg/mL en fluido gástrico simulado (pH = 1~2) durante 2 
horas. Tras este tiempo, que se fijó como t=0, se centrifugaron las partículas utilizando los 
tubos de centrífuga Amicon® Ultra-15 (30 kDa) durante 10 min a 6000 rpm, y se sustituyó el 


























medio de liberación por PBS. El sobrenadante se guardó para su posterior análisis. Se fueron 
tomando muestras de 1 mL a determinados intervalos de tiempo. Estas muestras se 
centrifugaron utilizando tubos de centrífuga Amicon® Ultra-15 durante 10 min a 6000 rpm y 
se guardaron alícuotas de 800 µL de los sobrenadantes para su análisis. Se añadieron 800 µL 
de medio de liberación fresco al resto de la muestra y fue devuelto al sistema de liberación, 
manteniendo así un volumen de liberación constante. Se cuantificó la cantidad de fármaco 
liberado mediante espectroscopía ultravioleta UV-Vis, habiendo preparado previamente las 
respectivas rectas de calibración en fluido gástrico simulado y PBS. 
 Se realizaron los análisis de un total de tres muestras en cada una de las medidas 
realizadas y se trataron estadísticamente para obtener la media y desviación estándar. 
Finalmente, se analizó la estabilidad y morfología de las partículas a lo largo del tiempo 
durante el proceso de liberación mediante SEM (apartado 2.2.1.4). 
 
3.2.1.7 Estudio in vitro de la acción bactericida de los antibióticos encapsulados. 
Para evaluar la acción bactericida de las partículas sintetizadas con y sin antibiótico 
encapsulado se utilizó como modelo la bacteria gram positiva Staphylococcus aureus [427]. La 
cuantificación se llevó a cabo mediante el método de las diluciones seriadas explicado en el 
apartado 2.3.1.6. 
Se cultivó la cepa durante una noche a 37 °C con agitación constante (150 rpm) hasta 
alcanzar la fase estacionaria de crecimiento (1010-1011 UFC/mL). Cuando se alcanzó, la carga 
bacteriana se diluyó poniendo en contacto las bacterias en fase exponencial de crecimiento (105 
UFC/mL), fase en la cual las bacterias se encuentran en continua replicación, con el antibiótico 
a estudiar a diferentes concentraciones, hasta encontrar la concentración mínima a la que el 
crecimiento se viese reducido en dos logaritmos respecto a la fase estacionaria, es decir, que el 
crecimiento se viese inhibido (concentración mínima inhibitoria, MIC) y la mínima 
concentración a la que no se observase crecimiento bacteriano (concentración mínima 
bactericida, MBC). 
Posteriormente, se mantuvieron las nanopartículas sintetizadas por el método 
discontinuo y las sintetizadas por microfluídica en condiciones gástricas simuladas durante 
2h a 37 °C. Tras este tiempo, se centrifugaron utilizando los tubos de centrífuga Amicon® 
Ultra-15 durante 10 min a 6000 rpm y se lavaron hasta eliminar el ambiente ácido. Mediante 
sustitución del medio, se pusieron en contacto las bacterias en fase exponencial de crecimiento 
con las partículas (en un rango de concentraciones de 1 a 0.005 mg/mL). Tras 24h a 37°C y 
agitación constante (150 rpm), se cuantificaron las colonias viables mediante el método de las 
diluciones seriadas. Paralelamente, se evaluó la supervivencia bacteriana frente a la cantidad 
teórica liberada en 24h de fármaco libre, sin encapsular, poniendo en contacto las bacterias con 





Finalmente, se estudió la influencia del contacto entre las nanopartículas y las bacterias 
analizando la acción antimicrobiana del antibiótico liberado de las nanopartículas en TSB a 
diferentes concentraciones (de 1 a 0.005 mg/mL) y a 24h, eliminando las partículas del medio. 
Para ello, se pusieron en contacto las partículas con TSB y, tras el periodo de tiempo 
determinado, se recogió el sobrenadante, que se puso en contacto con las bacterias en fase 
exponencial durante 24h para evaluar la actividad bactericida del fármaco liberado de las 
nanopartículas, mediante el método de las diluciones seriadas. 
Previamente a la realización de los ensayos, las nanopartículas fueron esterilizadas bajo 
luz UV durante dos ciclos de 30 min, moviéndolas entre ciclo y ciclo, para asegurar una 
correcta esterilización. Los ensayos in vitro de la acción bactericida del fármaco y de las 
partículas sintetizadas se realizaron por triplicado, con una media de tres réplicas por ensayo.  
 
3.2.1.8 Ensayo de la viabilidad celular in vitro. 
 Las líneas celulares Caco2-TC7 y fibroblastos se cultivaron a 37 °C en medio DMEM. 
Para evaluar el efecto citotóxico de las partículas sintetizadas por nanoprecipitación se 
sembraron en placas de 96 pocillos a densidades de 1.5 x 104 células/pocillo las Caco2-TC7 y a 
6 x 103 células/pocillo los fibroblastos. Se dejaron adherir y proliferar hasta alcanzar la 
confluencia total. Se agregaron las partículas vacías sin fármaco, las partículas con fármaco 
encapsulado y la cantidad teórica liberada en el tiempo de exposición de las células con las 
partículas de fármaco libre, a diferentes concentraciones en un rango de 1 a 0.005 mg/mL. La 
cuantificación de la viabilidad celular se evaluó con el kit Blue Cell Viability, tal y como se 
explica en el apartado 2.2.1.7. 
 Previamente a la realización de los ensayos, las nanopartículas fueron esterilizadas bajo 
luz UV durante dos ciclos de 30 min, moviéndolas entre ciclo y ciclo, para asegurar una 
correcta esterilización. Los datos fueron obtenidos de un total de tres experimentos 
independientes con un promedio de cuatro réplicas por experimento. 
3.2.1.9 Análisis estadísticos. 
 Se realizó el análisis estadístico de los datos mediante el análisis de la varianza 
unidireccional y bidireccional (ANOVA) tal y como se indica en el apartado 2.3.1.8. 
 
3.2.3 Resultados y discusión. 
Optimización de los parámetros de síntesis de nanopartículas por el método en 
discontinuo. 
 Para poder sintetizar partículas poliméricas mediante la técnica de nanoprecipitación, 





polímero disuelto de manera estable y que sea miscible con el agua. Por lo tanto, se estudió la 
solubilidad polimérica en diferentes disolventes y las viscosidades de las diferentes FO 
propuestas. Además, se propusieron disolventes de toxicidad mínima, clasificados como clase 
3 (Agencia Europea del Medicamento) [361], por lo que se estudiaron el etanol, acetona y la 
mezcla de ambos. 
 En las condiciones de concentración de polímero estimadas para tener una 
concentración de partículas lo suficientemente elevada sin afectar a la viscosidad del medio, 
se observó que al disolver el polímero Eudragit® RS100 en etanol, se formó una suspensión 
heterogénea blanquecina en la que el polímero no se encontraba disuelto en su totalidad, por 
lo que este disolvente fue descartado. Por otro lado, tanto la acetona como la mezcla en relación 
volumétrica 1:1 de etanol y acetona disolvieron completamente y de manera estable en el 
tiempo el polímero. En la Tabla 3.5 se presentan los datos de viscosidad de las concentraciones 
poliméricas y los disolventes elegidos como FO para este trabajo. 
 
Tabla 3.5 Valores de viscosidad (η, mPa·s) a una temperatura de 20 °C de las disoluciones poliméricas 
elegidas como FO. 
 
Eudragit® RS100 
-a 5% (p/v) 10% (p/v) 
Etanol 1.07 - - 
Acetona 0.31 1.57 ± 0.04 3.61 ± 0.01 
Etanol:acetona (1:1) 0.69 4.56 ± 0.16 6.08 ± 0.58 
a Datos de [428] 
 
 Una vez elegidas las diferentes FO se realizaron los experimentos propuestos en la 
Tabla 3.3 por el método discontinuo, mediante la adición gota a gota (0.5 mL/min) de la FO 
sobre la FA. 
 Primero, se estudió la influencia de la concentración de polímero en la síntesis 
mediante la caracterización de dos concentraciones poliméricas diferentes: 5 y 10 % (p/v) de 
Eudragit® RS100. Como se muestra en la Tabla 3.6, existe cierta influencia de la concentración 
de polímero significativas (p < 0.05). El tamaño de las nanopartículas sintetizadas disminuye 
de 62.2 ± 25.6 nm a 53.8 ± 17.9 nm cuando la concentración se reduce del 10% al 5% (p/v), 
respectivamente. Estos resultados coinciden con aquellos mostrados en estudios previos de 
síntesis de nanopartículas poliméricas por nanoprecipitación, en los que se demuestra que a 
mayores concentraciones de polímero se obtienen partículas de diámetros medios mayores 
debido a: 1) el aumento de viscosidad que produce una difusión del disolvente más lenta a 
través de la fase acuosa, que resulta altamente influyente ya que la difusión del disolvente 





del polímero para formar las nanopartículas [429], y 2) una mayor concentración polimérica 
es probable que produzca mayor número de núcleos, lo que favorece a un mayor crecimiento 
de las nanopartículas producidas por agregación de dichos núcleos [394]. 
 Por otro lado, se estudió el efecto de los diferentes disolventes utilizados sobre el 
tamaño final de las nanopartículas producidas. Como se ha explicado, una de las propiedades 
de esta influencia sobre el tamaño final de la partícula es la difusión del disolvente en la fase 
antidisolvente. Sin embargo, en este caso, la difusión del disolvente orgánico no parece ser 
decisiva para el diámetro final de las nanopartículas poliméricas ya que los coeficientes 
reportados en bibliografía de ambos disolventes son similares: Dacetona/agua 1.28, Detanol/agua 1.24, 
10-5 cm2·s-1, a temperatura de 20 °C [428]. Otra de las propiedades que se considera parámetro 
crítico en el diámetro medio final de las nanopartículas producidas es la viscosidad de la 
disolución [394] que, en este caso, difiere de un disolvente a otro. Según se observa en la Tabla 
3.6, hay una notable disminución del tamaño medio de partícula en función del disolvente 
utilizado (p < 0.05). El diámetro medio varió de 62.2 ± 25.6 a 27.9 ± 11.4 cuando el disolvente 
es la mezcla etanol:acetona o acetona, respectivamente, sin modificar notablemente el índice 
de polidispersidad de las síntesis. Estos resultados concuerdan con una variación en la 
viscosidad de ambas disoluciones poliméricas, como se muestra en la Tabla 3.5, observándose 
una disminución de casi dos veces la viscosidad de la FO al cambiar el disolvente orgánico 
(ηetanol:acetona 6.08 mPa·s , ηacetona 3.61 mPa·s, a temperatura de 20 °C), con la consecuente 
reducción de tamaño de las partículas. Por lo tanto, se puede deducir que la FO compuesta 
por un fluido de viscosidad baja rinde partículas de pequeño tamaño. 
 Según se reporta en la literatura sobre el método de síntesis por nanoprecipitación, no 
es necesario el uso de agentes tensioactivos para la producción de nanopartículas poliméricas 
[382]. Se analizó el efecto ejercido por la presencia de un surfactante anfifílico no iónico, el cual 
podría reducir la tensión superficial entre la FO y la FA, acelerando la mezcla entre ambas 
[430]. La concentración del agente tensioactivo se limitó mediante la concentración micelar 
crítica (~ 1% (p/v)) [431] para así evitar el autoensamblaje del agente surfactante. En el caso de 
trabajar por encima de esta concentración crítica, además de nanopartículas poliméricas 
podríamos obtener micelas de Pluronic, obteniendo una distribución de tamaño altamente 
heterogénea. Por lo tanto, la concentración con la que se trabajó fue 0.5% (p/v) en base a 
estudios realizados previamente [382]. Como se refleja en los resultados de la Tabla 3.6, se 
observó que la adición del agente tensioactivo a la FA no influenció significativamente (p > 
0.05) sobre el tamaño de partícula final. A partir de los resultados obtenidos, se pudo concluir 
con que no se observaba influencia alguna mediante la adición de surfactante sobre el diámetro 
de las nanopartículas producidas, por lo que el efecto de la tensión superficial tampoco 






Tabla 3.6 Caracterización DLS y potencial Z de las nanopartículas sintetizadas por nanoprecipitación 
mediante el método discontinuo. 
Muestra Síntesis Diámetro ± Desv.Est. (nm)  PDI Potencial Z (mV) 
NP3 5% (p/v) EtOH:acetona 53.8 ± 17.9 0.11 13.2 ± 3.5 
NP4 
5% (p/v) EtOH:acetona + Pluronic 
0.5% (p/v) 
50.6 ± 18.9 0.14 14.3 ± 4.1 
NP7 5% (p/v) acetona 20.6 ± 9.2 0.20 17.6 ± 0.6 
NP5 10% (p/v) EtOH:acetona 62.2 ± 25.6 0.17 21.3 ± 6.9 
NP6 
10%(p/v) EtOH:acetona + 
Pluronic 0.5% (p/v) 
65.4 ± 25.4 0.15 22.0 ± 7.6 
NP8 10% (p/v) acetona 27.9 ± 11.4 0.17 19.6 ± 2.5 
 
 Tal y como se reporta en la literatura especializada en la nanoprecipitación de 
nanopartículas poliméricas, el gran inconveniente de la síntesis por nanoprecipitación por el 
método discontinuo, además de la baja productividad, es que el grado de mezcla de las fases 
es muy heterogéneo [432]. Que el grado de mezcla sea ineficaz produce un crecimiento de 
partículas heterogéneo, aunque la nucleación sea un proceso bastante homogéneo, ya que el 
gradiente de concentración de interfase no se distribuirá de la misma manera por todo el 
volumen del fluido de síntesis. Por lo tanto, como se observa en el análisis de las distribuciones 
de tamaños de la Figura 3.10, existe una tendencia general de las nanopartículas producidas 
por el método discontinuo en la que se observan dos poblaciones de partículas de diferentes 
tamaños perfectamente diferenciadas. Esta evidencia es más pronunciada en el caso de las 
síntesis con concentraciones poliméricas de la FO de 10% (p/v), en la que se observa una 
población de partículas de 83.9 ± 42.2 nm y una segunda de 18.2 ± 8.8 nm (Figura 3.10-a). Para 
el caso de concentraciones de Eudragit® RS100 de 5% (p/v) de la FO se observa una población 
de 63.5 ± 8.5 nm y una segunda de 22.7 ± 2.7 nm (Figura 3.10-c). En el caso de las síntesis con 
surfactante (Figura 3.10-b y d) se observa la misma tendencia, confirmando la nula influencia 
del surfactante, de acuerdo con lo descrito anteriormente. Los resultados muestran una 
población común para todas las síntesis, independientemente de la concentración polimérica, 
de alrededor de 20 nm, la cual corresponde posiblemente a las partículas que nuclearon y 
crecieron en los puntos de mezcla más homogénea. La segunda población, de mayor tamaño 
y dependiente de la concentración de síntesis, podría ser el resultado de las partículas 






Figura 3.10 Distribuciones de tamaño de DLS e imágenes de TEM (a y c) y SEM (b y d) de cada una 
de las síntesis: a) Eudragit® RS100 10% (p/v) EtOH:acetona, R=5, sin surfactante, b) Eudragit® 
RS100 10% (p/v) EtOH:acetona, R=5, Pluronic 0.5% (p/v), c) Eudragit® RS100 5% (p/v) 
EtOH:acetona, R=5, sin surfactant y d) Eudragit® RS100 5% (p/v) EtOH:acetona, R=5, Pluronic 0.5% 
(p/v). 
 
Optimización de los parámetros de síntesis de nanopartículas por nanoprecipitación 
en continuo: microfluídica. 
 Para la síntesis de nanopartículas por nanoprecipitación mediante un dispositivo de 
microfluídica se ha empleado un micromezclador multilaminado interdigital descrito en el 
apartado 3.1.2 (Figura 3.7). En publicaciones previas ha sido empleado un microsistema 
similar para el método de síntesis de nanoprecipitación de manera exitosa [410], pero también 
ha sido aplicado en síntesis de partículas poliméricas mediante el método de emulsión [52][82] 
ya que proporciona un buen grado de mezcla de las fases inmiscibles y supone un aumento 
de rendimiento en la producción de nanopartículas respecto al método discontinuo. 
 Ambas fases, FA y FO se inyectaron por dos entradas diferentes del micromezclador 
(Figura 3.7-a) y se hicieron pasar por un conjunto de 16 microcanales, con una anchura de 45 
µm (Figura 3.7-d y e). La mezcla de ambas fases se produce por transferencia de masa por 
difusión, que se produce de manera eficiente debido a la elevada superficie de contacto entre 
ambas fases y la localización de la mezcla al trabajarse con pequeños volúmenes [402]. Para 
este estudio se modificó el caudal total de inyección, trabajando a una velocidad de flujo de 5 





micromezclador es de 8 µL, según la Ecuación 3.4, los tiempos de residencia de las síntesis 
fueron de 96 y 9.6 ms para los flujos de 5 y 50 mL/min, respectivamente. La corriente de la FO 
estaba compuesta por una disolución orgánica del polímero Eudragit® RS100 a diferentes 
concentraciones, 5 y 10% (p/v) en acetona y en la mezcla de disolventes etanol:acetona (1:1), 
siendo la corriente FA tan sólo agua-milliQ. La relación entre ambas fases de entrada (R, 
FA/FO) también se varió en el estudio realizado. 
 
Influencia de la concentración del polímero. 
 Se estudió el efecto de la concentración polimérica en la FO mediante la síntesis de 
nanopartículas por nanoprecipitación a través de un micromezclador. Para ello, las 
concentraciones que se ensayaron fueron 5 y 10% (p/v) utilizando como disolvente una mezcla 
de etanol:acetona. Para completar la comparativa y el estudio, se varió el caudal total, suma 
de los caudales de ambas fases (5 y 50 mL/min) y el valor de R (5 y 10). En la Figura 3.11 se 
encuentran los datos representados, pudiéndose apreciar una fuerte influencia de la 
concentración sobre el producto final, de la misma forma que se observaba para el método de 
síntesis discontinuo. Como era previsible, se observó un aumento del tamaño de las 
nanopartículas conforme se aumentaba la concentración polimérica (Figura 3.11-a), lo que 
coincide con los trabajos ya publicados [387][375], y con los resultados obtenidos con el sistema 
discontinuo. Esta tendencia se explica en base a la teoría de la nucleación, puesto que la 
concentración polimérica determina el número de núcleos de manera que, cuando llega la 
etapa de crecimiento, las moléculas poliméricas disueltas accesibles para adherirse a los 
núcleos formados y aumentar el tamaño de las nanopartículas serán más abundantes cuanto 
mayor sea la concentración polimérica. Además, cuanto mayor sea la concentración 
polimérica, más probabilidad hay de que se den fenómenos de floculación entre las 
nanopartículas pudiendo formar agregados de las mismas. 
 Por otro lado, se obtuvieron índices de polidispersidad mayores para las 
concentraciones altas de polímero, lo que puede razonarse con una ineficaz mezcla incluso con 
el micromezclador. Este hecho puede estar relacionado con los datos de viscosidad que se 
encuentran en la Tabla 3.5, ya que este parámetro aumenta conforme aumenta la concentración 
polimérica. El aumento de la viscosidad puede producir una velocidad de difusión del 
disolvente a través de la fase acuosa mucho más lenta, lo que genera gradientes de 
concentraciones dando un crecimiento y una distribución final de nanopartículas más 
heterogéneo. También se puede observar que, de manera independiente de la concentración 
polimérica, la distribución de tamaños es mayor en las síntesis en las que se utilizaron 
velocidades de flujo más altas (Figura 3.11-c,d). Estos resultados son contrarios a la dinámica 
de fluidos de microfluídica [402], ya que la tendencia esperada sería obtener nanopartículas 
más homogéneas a las velocidades de flujo más elevadas debido a un alto grado de mezcla. 





los eventos de nucleación y crecimiento en el entorno de síntesis. En concreto, cuando el flujo 
volumétrico es de 50 mL/min, el tiempo de residencia es muy reducido (9.6 ms), lo que podría 
favorecer una nucleación muy homogénea, pero, en cambio, la etapa de crecimiento podría no 
darse completamente en el micromezclador por un tiempo de residencia insuficiente. Es decir, 
la etapa de crecimiento y estabilización de las nanopartículas se puede dar parcialmente en el 
vial en el que se recogen para ser evaporadas. Este fenómeno generaría perfiles de 
concentración y una mayor heterogeneidad en los tamaños de las nanopartículas de lo 
esperado. 
 En la Figura 3.11-b, en la que se comparan los valores de las cargas superficiales de las 
nanopartículas producidas para ambas concentraciones poliméricas, se puede apreciar una 
misma tendencia para todos los casos. Se observan mayores valores de potencial Z cuando los 
diámetros de las nanopartículas son menores, lo que puede dar lugar a una estabilización extra 
de las nanopartículas de menor tamaño, evitando así el posterior proceso de crecimiento 
mediante la repulsión por carga y la formación de partículas más grandes. La carga superficial 
de las partículas puede verse influenciada por las propiedades de los medios de dispersión 
como el pH, la composición del disolvente, la fuerza iónica, entre otras, y por la presencia de 
moléculas adsorbidas. Sin embargo, en este caso, esas variables no fueron modificadas por lo 
que no se esperaría una modificación de la carga superficial. Según el análisis estadístico 
realizado, la carga superficial resultó significativamente diferentes (p < 0.05) cuando se 
modificó el tamaño de las nanopartículas. Este efecto puede ser explicado mediante la 
perturbación de la densidad de carga difusa debido al movimiento de las partículas que resulta 
sensible al tamaño de las mismas [434][435]. Por otro lado, hay evidencias de que un valor 
absoluto más alto del potencial-Z significa un estado estable más alto de los sistemas coloidales 
y, valores de carga superficial superiores a 30 mV permiten una dispersión estable. Por otro 
lado, las nanopartículas con potenciales inferiores a 30 mV tienden a aglomerarse más 
fácilmente que aquellas cuyas cargas se encuentran por encima de este umbral. Debido a esto, 
parece razonable obtener una carga superficial dependiente del tamaño. Este efecto también 
lo describieron Holmberg et al. [436], observando que a medida que disminuye el tamaño de 
las nanopartículas de TiO2, la densidad de carga superficial aumenta, particularmente para las 
partículas de diámetro inferior a 10 nm. En otros estudios, se ha confirmado que la 
modificación química de polímeros con grupos cargados positiva y negativamente contribuía 
en el control del tamaño de las nanopartículas, evitando su crecimiento, sintetizadas mediante 
el método de nanoprecipitación [437]. Además, este control de tamaño puede promover las 







Figura 3.11 a) Diámetros de DLS de NPs de Eudragit® RS100 5% (p/v) EtOH:acetona (azul) y 10% 
(p/v) (gris) a diferentes valores de R y caudales totales. Índices de polidispersidad (PDI) de 
Eudragit® RS100 5% (p/v) (■) y 10% (p/v) (●), b) potencial Z de NPs de Eudragit® RS100 5% (p/v) 
(● azul) y 10% (p/v) (● gris) (***p < 0.001, ****p < 0.0001). Distribuciones de tamaño de DLS c) con R 
=10, 5 mL/min, d) con R =10, 50 mL/min. 
 
 En la siguiente tabla (Tabla 3.7) se resumen el efecto de la variación de la concentración 
de polímero sobre el tamaño medio de las nanopartículas y su distribución de tamaños 
comparando ambas metodologías de síntesis, el método discontinuo y mediante un 
dispositivo micromezclador. La síntesis mediante microfluídica mejora el grado de mezcla de 
ambas fases, obteniéndose nanopartículas de menor tamaño con valores de PDI inferiores. En 
el caso de la concentración polimérica de Eudragit® RS100 al 5% (p/v), se redujeron un 48.7 y 
un 47.1% el tamaño y la dispersidad, respectivamente, al comparar el método discontinuo y el 
microfluídico. 
 
Tabla 3.7 Resultados obtenidos por la caracterización de DLS de diámetro medio y PDI del método 
discontinuo y el microfluídico para diferentes concentraciones poliméricas. 
Muestra Método de síntesis Síntesis Diámetro ± Desv.Est. (nm)  PDI 
NP3 Discontinuo 
(R = 5) 
10% (p/v) EtOH:acetona 62.2 ± 25.6 0.17 
NP5 5% (p/v) EtOH:acetona 53.8 ± 17.9 0.11 
NP16 Microfluídica 
(R = 5, Q = 5 mL/min) 
10% (p/v) EtOH:acetona 31.0 ± 9.2 0.09 





Influencia del tipo de disolvente. 
 Los disolventes, etanol y acetona, se escogieron por cumplir con los requisitos 
necesarios para la síntesis por el método de nanoprecipitación: baja temperatura de ebullición, 
solubilidad estable del polímero Eudragit® RS100 y miscibilidad y, además, eran disolventes 
considerados de baja toxicidad. De acuerdo con la literatura [378] y, tal como se observaba 
para el método discontinuo, se obtienen tamaños menores de nanopartículas cuando el 
disolvente utilizado es acetona, respecto a la mezcla de etanol:acetona debido, posiblemente, 
a las diferentes viscosidades. Además, se obtienen distribuciones de tamaño (PDI) más 
estrechas cuando el disolvente es etanol:acetona, como se observa en la Figura 3.12-a. 
 Las cargas superficiales obtenidas fueron mayores para las nanopartículas producidas 
utilizando acetona como disolvente, coincidiendo con la tendencia anteriormente comentada 
de mayor valor de potencial Z para menores tamaños de nanopartículas (Figura 3.12-b), 
obteniéndose valores superiores a + 25 mV para estas nanopartículas de menos tamaño. 
 Se obtuvieron resultados similares para ambas concentraciones de polímero, en la 
Figura 3.12 se presentan los resultados obtenidos para una concentración polimérica de 
Eudragit® RS100 5% (p/v), los correspondientes a la concentración de 10% (p/v) se adjuntan 
en la Figura A3.1 del Anexo III. 
 
 
Figura 3.12 a) Diámetros de DLS de NPs de Eudragit® RS100 5% (p/v) EtOH:acetona (azul) y 5% 
(p/v) acetona (gris) a diferentes valores de R y caudales totales. Índices de polidispersidad (PDI) de 
Eudragit® RS100 5% (p/v) EtOH:acetona (■) y 5% (p/v) acetona (●), b) potencial Z de NPs de 
Eudragit® RS100 5% (p/v) EtOH:acetona (● azul) y 5% (p/v) acetona (● gris) ( ****p < 0.0001). 
 
 En la Tabla 3.8 se resumen el efecto de la variación de los disolventes sobre el tamaño 
medio de las nanopartículas y su distribución de tamaños comparando ambas metodologías 
de síntesis, el discontinuo y mediante un dispositivo micromezclador. La síntesis mediante 
microfluídica mejora el grado de mezcla de ambas fases ya sea en la síntesis con acetona como 
en la síntesis con la mezcla de disolventes etanol:acetona, obteniéndose nanopartículas de 






Tabla 3.8 Resultados obtenidos por la caracterización de DLS de diámetro medio y PDI del método 
discontinuo y el microfluídico para diferentes disolventes. 
Muestra Método de síntesis Síntesis Diámetro ± Desv.Est. (nm)  PDI 
NP7 Discontinuo 
(R = 5) 
5% (p/v) acetona 20.6 ± 9.2 0.20 
NP5 5% (p/v) EtOH:acetona 53.8 ± 17.9 0.11 
NP31 Microfluídica 
(R = 5, Q = 5 mL/min) 
5% (p/v) acetona 24.8 ± 9.5 0.15 
NP26 5% (p/v) EtOH:acetona 21.8 ± 4.9 0.05 
 
Influencia del caudal total. 
 Se estudió la influencia del caudal total comparando diferentes variables, entre ellas: 
por un lado la concentración polimérica (5 y 10% (p/v)) en la mezcla de disolventes 
etanol:acetona, y por otro la relación R (FA/FO) con valores 2, 5 y 10. En la Figura 3.13 se 
muestran los resultados de la comparativa en función del caudal total utilizado en la síntesis 
en el micromezclador, 5 y 50 mL/min. En este apartado, se comparan sólo los resultados 
obtenidos para la mezcla de disolventes etanol:acetona en la FO, pero como se muestra en la 
Figura 3.12, el comportamiento de las síntesis con acetona como disolvente sigue la misma 
tendencia. 
 Se obtuvieron nanopartículas de menor tamaño y mayor homogeneidad para las 
síntesis con un caudal total de 5 mL/min, siendo un comportamiento común para todos los 
valores de R y ambas concentraciones estudiadas. Las diferencias de tamaño entre las síntesis 
de ambos caudales totales resultaron significativas (p ≤ 0.05). Sin embargo, el comportamiento 
esperado de acuerdo con la hidrodinámica y el diseño del micromezclador hubiera sido el de 
mejorar la eficiencia de la mezcla conforme se aumentaba el flujo total [402][410], siendo 
contrario a lo que se observa en los resultados obtenidos y reproducidos. Además, el índice de 
polidispersidad también fue mayor para los caudales más elevados. 
 
 
Figura 3.13 a) Diámetros de DLS de NPs de Eudragit® RS100 5% y 10% (p/v) EtOH:acetona a 
caudal total 5 mL/min (azul) y a 50 mL/min (gris) a diferentes valores de R. Índices de 
polidispersidad (PDI) de 5 mL/min (■) y 50 mL/min (●), b) potencial Z de NPs a 5 mL/min (● 






En relación a la carga superficial (Figura 3.13-b) se observó un comportamiento similar 
la tendencia que se ha observado en los casos anteriores, obteniéndose los mayores valores de 
potencial Z para las nanopartículas de menor tamaño. 
 Las micrografías de TEM y el posterior análisis de la distribución de tamaños, que se 
muestra en la Figura 3.14, corroboran los resultados anteriormente comentados. Por lo tanto, 
se puede concluir con una influencia directa del tiempo de residencia en el micromezclador en 
la distribución de tamaños final de las nanopartículas producidas. Como se ha comentado 
previamente, posiblemente el proceso de nucleación y crecimiento se completen en el interior 
del micromezclador cuando el caudal total es 5 mL/min, ya que el tiempo de residencia en el 
interior del dispositivo (96 ms) resultaría ser suficiente para que se den ambos eventos y, así, 
se produzca un crecimiento controlable. Sin embargo, para el tiempo de residencia 
correspondiente a la síntesis cuando el caudal total es 50 mL/min (9.6 ms) posiblemente no se 
complete el fenómeno de crecimiento, dándose en el vial donde se recogen las nanopartículas 
producidas donde la mezcla no es tan eficiente como en el interior del microrreactor. Por lo 
tanto, esta descoordinación de los fenómenos ocurridos podría promover el crecimiento 
incontrolado de los núcleos producidos en el micromezclador e, incluso, podría suceder una 
segunda nucleación en el vial donde se da la evaporación del disolvente [438]. 
 
 
Figura 3.14 Micrografías de TEM y distribución de tamaños (N=150) de las síntesis con una 
concentración polimérica e Eudragit® RS100 de 5% (p/v), R = 10: a) 5 mL/min y b) 50 mL/min. 
 
 Como conclusión, cuando el caudal total utilizado en la síntesis es 5 mL/min y el tiempo 
de residencia de 96 ms hay un mayor control del crecimiento de las nanopartículas, obteniendo 
partículas de menor tamaño y de PDI inferiores. Este resultado recalca la importancia de 
controlar el grado de mezcla en cada una de las fases de síntesis por nanoprecipitación, tanto 
durante la nucleación como en el crecimiento de las nanopartículas. 
 
Influencia del valor de R (FA/FO). 
 Se investigó el efecto de la variación de la relación R (FA/FO) ya que modificando R se 
puede alterar el grado de supersaturación. Los resultados de tamaño y carga superficial 
obtenidos de la caracterización de las nanopartículas sintetizadas con los diferentes valores de 





consideraron en este estudio fueron una concentración polimérica del 10% (p/v) en una mezcla 
de etanol:acetona y un flujo total de 50 mL/min. Como se observa en los resultados (Figura 
3.15-a) se obtuvo un tamaño de partículas mínimo cuando el valor de R se encontraba entre 
0.2 y 2, rindiendo polidispersidades inferiores a 0.1, lo que se traduce en distribuciones de 
tamaño uniformes. En el caso de ambos extremos, cuando la FO o la FA se elevaban, como es 
el caso de R = 0.125 o R = 10, el tamaño final de las partículas aumentaba significativamente y, 
con él, también aumentaba el valor de PDI. Para las relaciones FA/FO extremas, los tamaños 
de partícula obtenidos no presentaban diferencias significativas entre ellos (p > 0.05). El 
mecanismo que explica este fenómeno no está totalmente claro, ya que en literatura se pueden 
encontrar diferentes conclusiones y razonamientos que apoyan diferentes teorías 
[387][429][439]. Sin embargo, tal y como se ha explicado anteriormente, podría razonarse esta 
tendencia mediante la teoría de nucleación y crecimiento [440]. En este caso, cuando la FO es 
elevada, siendo R < 0.5, la sobresaturación es baja, por lo que no se favorece la nucleación 
polimérica, por lo que habrá baja densidad de núcleos y alta concentración de polímero en el 
disolvente que favorecerá el crecimiento de los núcleos formados y, por lo tanto, la producción 
de nanopartículas de mayor tamaño. En el caso contrario, cuando la FA es elevada, siendo R > 
5, la solubilidad polimérica se reduce drásticamente, dándose los eventos de nucleación 
rápidamente y favoreciendo el crecimiento de las nanopartículas por aglomeración, 
resultando en partículas heterogéneas de mayor tamaño.  
 Por lo tanto, se puede concluir que el control en el tamaño medio de las partículas 
producidas y en su dispersidad de tamaños se encuentra regulado por el equilibrio entre los 
eventos de nucleación y agregación. 
 En la Figura 3.15-b se muestran los resultados relacionados con la carga superficial de 
las nanopartículas producidas, observándose de nuevo la tendencia de los apartados 
anteriores en los que las partículas de menor tamaño presentan mayores cargas superficiales 
que las de mayor tamaño. Este hecho también puede influir en la estabilidad coloidal y, por lo 
tanto, en el tamaño final de las nanopartículas de Eudragit® RS100 obtenidas en este estudio 
trabajando con diferentes valores de R de 0.2 a 5. 
 
Figura 3.15 a)Diámetros de DLS de NPs de Eudragit® RS100 10% (p/v) EtOH:acetona a caudal total 
50 mL/min y diferentes valores de R y los índices de polidispersidad (PDI) (■), b) potencial Z de 





 También se estudió si la tendencia de presentar un tamaño mínimo para valores de R 
intermedios, tal y como se había visto en el barrido de condiciones anteriormente, se daba para 
todas las condiciones estudiadas en este capítulo de tesis. Para este estudio se compararon 
diferentes valores de R (2, 5 y 10) con las diferentes concentraciones (5 y 10% (p/v) de 
Eudragit® RS100), y con los caudales 5 y 50 mL/min (Figura 3.16-a). Observamos el mismo 
comportamiento que se ha observado en los apartados anteriores: tamaños finales de 
partículas mayores cuando la concentración de polímero es mayor, cuando se utiliza un flujo 
volumétrico más alto (tiempo de residencia menor) y cuando la FA es más elevada. Sin 
embargo, en el caso de los caudales más lentos, 5 mL/min, no se observa el mínimo de tamaño 
para R = 2, sino que se obtienen partículas de tamaño final similar y con polidispersidades 
menores para valores de R = 5, lo cual puede ser debido a la nucleación y al crecimiento que 
se da de manera controlada en el interior del micromezclador para dicho caudal. 
 En la Figura 3.16-b se muestran los resultados obtenidos referentes al potencial Z de 
las diferentes nanopartículas en los que se observa que los mayores valores de carga superficial 
corresponden a los diámetros inferiores de nanopartículas lo que se traduce en una mayor 
estabilidad coloidal que, quizás, colabore en el menor crecimiento de estas partículas. Sin 
embargo, no se observan diferencias significativas para todas las comparativas respecto al 
tamaño, por lo que tampoco se puede concluir con que la tendencia de comportamiento de la 
carga superficial frente al tamaño se observe en todos los casos. 
 
 
Figura 3.16 a)Diámetros de DLS de NPs de Eudragit® RS100 5% y 10% (p/v) EtOH:acetona a caudal 
total 5 mL/min y 50 mL/min a valores de R = 2 (azul) , R = 5 (rosa) y R = 10 (gris). Índices de 
polidispersidad (PDI) de R = 2 (▼), R = 5 (♦) y R = 10 (■) , b) potencial Z de NPs a valores de R=2 (● 
azul), R = 5 (● rosa) y R = 10 (*p < 0.05, ****p < 0.0001). 
 
Caracterización de las partículas sintetizadas por nanoprecipitación y de la 
encapsulación de rifampicina. 
 Considerando que los mejores resultados obtenidos en cuanto al control del tamaño y 





concentración polimérica del 5% (p/v) de Eudragit® RS100 en una mezcla de etanol:acetona 
(1:1) para el método de síntesis por nanoprecipitación mediante la técnica discontinua, se 
estudió la encapsulación de un fármaco hidrófobo, rifampicina. La rifampicina, como se ha 
desarrollado en el apartado 3.1.3, es un antibiótico cuya administración está impedida por su 
hidrofobicidad y, además, es susceptible a la degradación ácida a su paso por el estómago 
[441][442]. 
 Cuando se diseña un sistema de liberación controlada, uno de los principales objetivos 
es maximizar la carga de agente bioactivo que se quiere incluir en su interior para su posterior 
administración. Sin embargo, no sólo la capacidad de carga es importante, sino también el 
rendimiento de la encapsulación, minimizando la pérdida del bioagente, para reducir de esta 
forma el coste de fabricación. Es decir, una encapsulación óptima es aquella en la que se logra 
una elevada eficiencia de encapsulación con una elevada capacidad de carga sin influenciar en 
la dispersión de tamaños de la muestra. 
 En primer lugar, para encapsular el antibiótico rifampicina por nanoprecipitación, se 
optimizó la concentración de fármaco idóneas para conseguir una precipitación homogénea o, 
al menos, evitar que el fármaco alcanzase la sobresaturación antes que el polímero. Con ello 
se pretende que la cinética de precipitación del fármaco sea igual de rápida o mayor que la del 
polímero. Si no fuese así, se obtendría como producto final la formación de grandes cristales 
de fármaco libre que no han sido atrapados por el polímero. Para esta optimización, se trabajó 
mediante el método de nanoprecipitación discontinuo, para evitar también así la posible 
obstrucción de los canales del micromezclador si se daba la precipitación incontrolada del 
fármaco. Como se observa en la Figura 3.17-a, se ensayaron diferentes concentraciones de 
rifampicina en un rango de 50 a 5% (p/p) respecto del polímero. Para las concentraciones de 
50 y 20 % (p/v) de fármaco se observaron grandes precipitados de fármaco macroscópicos y, 
mediante la visualización de las muestras por microscopía electrónica de barrido, se 
observaron precipitados externos a las nanopartículas producidas para aquellas 
concentraciones superiores al 5% (p/p) respecto al polímero. En el caso de la concentración de 
rifampicina al 5% (p/p) respecto al polímero, no se observaron cristales de fármaco en el 
exterior de las nanopartículas, por lo que pudieron producirse dos situaciones: 1) una 
precipitación de fármaco y polímero homogénea o 2) pudo reducirse el punto de 
sobresaturación del fármaco de forma que no se favoreciese su nucleación y quedase en el 
interior de la nanopartícula polimérica sin precipitar [368]. En conclusión, se consiguieron las 
condiciones más óptimas para la encapsulación de rifampicina sin la pérdida de fármaco en 
forma de grandes precipitados externos a las nanopartículas formadas, alcanzando o no las 
condiciones de saturación acopladas del polímero y de la rifampicina.  
 En la Figura 3.17-b se observa un aumento en el diámetro hidrodinámico de las 
nanopartículas obtenidas al adicionar el fármaco desde 53.8 nm para las nanopartículas vacías, 





Para las condiciones establecidas como óptimas, el aumento en el diámetro hidrodinámico fue 
ligeramente superior, de 59.4 nm 
 Una vez establecida la concentración de fármaco más óptima para la síntesis de 
nanopartículas poliméricas por nanoprecipitación mediante el método discontinuo, se 
implementó a la tecnología microfluídica, tomando las condiciones de síntesis que rendían las 
nanopartículas más homogéneas. Por lo tanto, estas condiciones fueron: Eudragit® RS100 a la 
concentración de 5% (p/v) en una mezcla de etanol:acetona, utilizando un caudal total de 5 
mL/min y un valor de R (FA/FO) de 5. 
 
 
Figura 3.17 a) Aspecto macroscópico e imágenes de SEM del producto formado al adicionar 
rifampicina a concentraciones de 50, 20, 10 y 5% (p/p) respecto al polímero en la síntesis de 
nanoprecipitación por el método discontinuo, b) efecto de la adición de rifampicina en el diámetro 
hidrodinámico. Datos obtenidos por medidas de DLS. 
 
 En la Tabla 3.9 se muestran los resultados de la caracterización de las nanopartículas 
sintetizadas mediante el método discontinuo y mediante microfluídica, así como sobre la 
encapsulación de rifampicina mediante ambas tecnologías. Mediante el método discontinuo, 
se observaron diámetros medios similares para las partículas vacías y para las cargadas con el 
fármaco, pero cabe destacar el aumento en la polidispersidad de la muestra, variando de 0.11 
a 0.17, debido a la adición de rifampicina en la FO. Por otro lado, se observa una eficiencia de 
encapsulación de 30.1 ± 5.7% y una capacidad de carga de 1.4 ± 0.3%. Se obtuvieron mejores 
resultados para las nanopartículas producidas por microfluídica. Se observan menores 
tamaños de nanopartículas, siendo el tamaño medio de las nanopartículas con rifampicina 
obtenido mediante el estudio de las imágenes de microscopía de transmisión electrónica de 
17.7 ± 5.0 nm, similar al de las nanopartículas sin carga. También se consigue una reducción 
del valor de PDI mediante la tecnología microfluídica, observándose de igual forma un 
aumento en la polidispersidad de la muestra cuando se introduce la rifampicina en el medio, 
variando de 0.05 a 0.07. En este caso, la eficiencia de encapsulación aumentó significativamente 
de 30.1 ± 5.7%, mediante el método discontinuo, a 42.3 ± 2.4%, mediante microfluídica. 





dispositivos de micromezclado, alcanzando un valor de 2.0 ± 0.1%. A partir de estos 
resultados, se puede concluir con que la tecnología microfluídica favorece el control de la 
síntesis de nanopartículas por nanoprecipitación rindiendo tamaños inferiores, poblaciones 
más homogéneas y mayores rendimientos de encapsulación. 
 
Tabla 3.9 Caracterización DLS y potencial Z de las NPs sintetizadas por nanoprecipitación mediante el 
método discontinuo y mediante microfluídica con las condiciones consideradas más idóneas de las NPs 
vacías y de la encapsulación de rifampicina 
Método de síntesis Síntesis Diámetro 
 ± Desv.Est. (nm)  
Diámetro DLS 
 ± Desv.Est. (nm) 
PDI 
Discontinuo 
(R = 5) 
5% (p/v) EtOH:acetona 55.3 ± 15.96 53.8 ± 17.9 0.11 
5% (p/v) EtOH:acetona 
+ 5% (p/p) rifampicina 
52.4 ± 14.7 59.4 ± 24.1 0.17 
Microfluídica 
(R = 5, Q = 5 mL/min) 
5% (p/v) EtOH:acetona 18.4 ± 5.5 21.8 ± 4.9 0.05 
5% (p/v) EtOH:acetona 
+ 5% (p/p) rifampicina 
17.7 ± 5.0 16.5 ± 4.3 0.07 
 
Método de síntesis Síntesis Potencial Z (mV)  EE (%) DL (%) 
Discontinuo 
(R = 5) 
5% (p/v) EtOH:acetona 13.2 ± 3.5 - - 
5% (p/v) EtOH:acetona 
+ 5% (p/p) rifampicina 
13.7 ± 7.6 30.1 ± 5.7 1.4 ± 0.3 
Microfluídica 
(R = 5, Q = 5 mL/min) 
5% (p/v) EtOH:acetona 31.9 ± 8.6 - - 
5% (p/v) EtOH:acetona 
+ 5% (p/p) rifampicina 
17.4 ± 2.2 42.3 ± 2.4 2.0 ± 0.1 
 
 Mediante el análisis de las distribuciones de tamaños de las nanopartículas cargadas 
con rifampicina que se presenta en la Figura 3.18 se observaron resultados coherentes con los 
observados en la optimización de los parámetros de la síntesis por el método discontinuo. 
Mediante el análisis de los datos de DLS (Figura 3.18-c-d) se observan dos poblaciones de 
diferente tamaño, una de 28 ± 4.5 nm y una más grande de 77.0 ± 12.3 nm, lo que parece ser 
producto de una agitación heterogénea de la mezcla de fases y un crecimiento de las 
nanopartículas descontrolado, ya que se producen gradientes de concentración. Por otro lado, 
el análisis de los datos de DLS de las nanopartículas sintetizadas mediante microfluídica 
mostraron una sola población de reducido tamaño, centrada en 17.7 ± 5.0 nm, lo que demuestra 
una vez más la mejora que supone la implementación de la microfluídica en el control de la 







Figura 3.18 a-d) NPs con rifampicina sintetizadas mediante el método discontinuo: a) imagen de SEM, 
b) histograma de la distribución de tamaños se SEM (N = 150), c) distribución de tamaños de DLS, d) 
análisis de los picos de las distribuciones del histograma del DLS. e-h) NPs con rifampicina 
sintetizadas mediante la tecnología microfluídica: e) imagen de TEM, f) zoom de una NP, g) 
histograma de la distribución de tamaños se TEM (N = 150), h) distribución de tamaños de DLS. 
 
 Mediante FTIR se realizó un análisis para estudiar la posibilidad de que se formara 
alguna interacción entre el polímero y el antibiótico. En primer lugar, en la Figura 3.19-a puede 
observarse que en el espectro infrarrojo de la rifampicina (línea naranja) se observan los picos 
característicos del fármaco: la banda 3565-3150 cm-1 correspondiente al grupo OH, el pico a 
2883 cm-1 del grupo N-CH3, los picos 1734 y 1712 cm-1 correspondientes a los grupos furanona 
C=O y acetil C=O y el pico a 1566 cm-1 correspondiente al grupo amida C=O, correspondiendo 
a la forma II de dicho fármaco, caracterizada principalmente por el doble pico a 1734 y 1712 
cm-1 tal y como reporta Agrawal et al [426]. El pico más característico del polímero Eudragit® 
RS100 se encuentran a 1726 cm-1, y se asigna al estiramiento de los grupos C=O [443]. 
 En la Figura 3.19-b podemos observar la presencia de los picos característicos del 
antibiótico y del polímero en la mezcla física. Sin embargo, el espectro de las nanopartículas 
sin fármaco y el de las que contienen fármaco resultan idénticos, predominando el espectro 
correspondiente al polímero Eudragit® RS100, siendo imposible detectar la presencia de 
rifampicina debido a que la sensibilidad del método no resulta suficiente para detectar 
cantidades de fármaco tan reducidas. Por lo tanto, no se puede asegurar ni descartar la 






Figura 3.19 a) Espectro FTIR del antibiótico rifampicina y sus picos característicos, b) espectros FTIR 
de las NPs sintetizadas mediante microfluídica. Se muestra el espectro de rifampicina (naranja), de 
la mezcla física del polímero y el antibiótico (rojo), de las NPs vacías (verde) y de las NPs con 
rifampicina encapsulada (azul). 
 
 De la misma manera que se determinó mediante FTIR, se comprobó que el fármaco de 
partida se encontraba en su forma II mediante la caracterización XPS. Como se muestra en la 
Figura 3.20, a partir del difractograma obtenido, se detectaron los picos característicos a 9.9 y 
11.3° propios de la forma II. La curvatura en forma de halo que se observa tanto en la 
nanopartículas sin antibiótico como en las nanopartículas con antibiótico corresponde al 
estado amorfo del polímero. En el difractograma correspondiente a las nanopartículas con 







Figura 3.20 Caracterización del antibiótico rifampicina y de las NPs sintetizadas por microfluídica en 
estado sólido mediante difracción por rayos X (XRD). Se muestra la rifampicina (naranja), las NPs sin 
rifampicina (verde) y las NPs con rifampicina encapsulada (azul. 
 
Cuantificación de la liberación in vitro del fármaco encapsulado. 
 Para llevar a cabo cuantificación del fármaco liberado y encapsulado, se realizaron las 
curvas de calibrado en los diferentes medios: fluido gástrico simulado y PBS, las cuales se 
adjuntan en la Figura A3.2 del anexo. 
 Se realizó el estudio de la cinética de liberación de las nanopartículas que liberaron un 
6.5 ± 3.5% de la rifampicina contenida tras 2h de incubación en fluido gástrico simulado. Tras 
este tiempo, se pusieron en contacto con el medio de liberación (PBS) durante 5 días, momento 
en el que se obtuvo una liberación aproximada al 100% de manera estable. Como se observa 
en el perfil de liberación de la Figura 3.21-a, tras las 2h de incubación en medio gástrico 
simulado, en las primeras 24h en PBS se libera prácticamente la totalidad del fármaco 
encapsulado. En las imágenes de SEM de las partículas tras la liberación (Figura 3.21-b-d) no 
se observa degradación del polímero, resultado esperado puesto que se trata de un polímero 
no biodegradable. No se observa diferencia morfología entre las imágenes tras 2h en contacto 
con fluido gástrico simulado ni tras 24h en medio fisiológico. Sin embargo, en este último caso, 
tras 24h se ha observado una liberación total del fármaco. En la imagen correspondiente de las 
nanopartículas tras 7 días en fluido intestinal simulado se observa una aglomeración 







Figura 3.21 a) perfil de liberación de las NPs de Eudragit® RS100 en PBS b-d) micrografías de SEM de 
las NPs: a) tras 2h en FGS, b) tras 24h en FIS, d) tras 7 días en FIS.  
 
 Se realizaron los ajustes matemáticos de primer orden, Higuchi, Peppas-Sahlin, 
Lindner-Lippold y Korsmeyer-Peppas. (Figura A3.3) y se estudiaron los mecanismos que 
contribuían a cada una de las liberaciones, de la misma manera que se explica en el Capítulo 
II.  
 El modelo cinético que mejor se ajusta a la liberación del fármaco de las nanopartículas 
sintetizadas mediante microfluídica por el método de nanoprecipitación fue el propuesto por 
Lindner y Lippold (R2 = 0.986) [444]. En dicho ajuste se reflejan dos mecanismos de liberación: 
uno dependiente de las características estructurales y geométricas del sistema de liberación 
(constante k) y otro dominado por una rápida y sostenida liberación inicial (constante b). 
Como se muestra en la Tabla 3.10 el valor de la constante k fue de 20.1, mientras que la 
contribución mediante una rápida liberación gobernada por la constante b fue de 6.1. Estos 
valores dejan ver que el proceso de liberación difusional tiene mayor contribución que el 
proceso de rápida liberación inicial (k > b). También hay que tener en cuenta el coeficiente n, 
que implica el mecanismo de liberación que se da en la liberación, dependientemente de la 
morfología del sistema. Cuando la liberación del fármaco se da mediante difusión a través del 
polímero y debido a la erosión polimérica a partes iguales, el valor del coeficiente n toma el 
valor de 0.66, aumentando el valor de dicho coeficiente conforme aumenta el control del 
proceso de liberación mediado por la erosión. En este caso, el valor de n = 0.6, por lo que el 
proceso de liberación se encuentra ligeramente dominado por la erosión del polímero que 









Tabla 3.10 Valores de los diferentes parámetros y de los coeficientes de correlación de los mejores 
modelos matemáticos ajustados al perfil de liberación in vitro. 
Vector Modelo matemático Ecuación* Parámetros 





= ktn+ b 
R2 = 0.986 
k = 20.1 
k = 6.1 
n = 0.62 
 
Estudio in vitro de la acción bactericida del fármaco encapsulado. 
 Para poder evaluar el efecto bactericida de las partículas con y sin antibiótico en su 
interior, se estudió la concentración mínima necesaria del antibiótico para reducir la carga 
bacteriana en al menos dos logaritmos (MIC) y para acabar con la totalidad de esta carga 
bacteriana (MBC). Los valores resultantes de este primer estudio, cuyos resultados se adjuntan 
en la Figura A3.4, fueron: MIC < 0.05 µg/mL y MBC entre los valores 0.25-0.5 µg/mL, 
coincidiendo con la literatura [445][446]. 
 Los resultados de la puesta en contacto de las nanopartículas con rifampicina con las 
bacterias se muestran en la Figura 3.22-a. Se puede observar que las nanopartículas sin 
antibiótico no producen efecto bactericida, permitiendo que las bacterias alcancen su estado 
estacionario de crecimiento. Por otro lado, se comprobó que, cuando se ponían en contacto las 
bacterias con las nanopartículas que contenían el antibiótico, tanto las nanopartículas como el 
fármaco libre ejercían la misma actividad antibacteriana en dosis superiores o próximas a la 
MBC (concentración de nanopartículas > 0.01 mg/mL, que corresponde a 0.2 µg/mL de 
rifampicina liberada en 24h) sin encontrar diferencias significativas entre las nanopartículas y 
el fármaco libre. Para una concentración de nanopartículas de 0.005 mg/mL (0.08 µg/mL de 
rifampicina libre), se observa que el efecto del fármaco libre es ligeramente superior al de las 
nanopartículas a tan baja dosis, pero no resulta significativo.  
 Como se ha caracterizado anteriormente, las nanopartículas presentaban una carga 
superficial positiva, es decir, su potencial-Z era de 17.4± 2.2 mV. Este hecho podría favorecer 
el efecto de contacto entre la partículas y la bacteria, ya que la pared bacteriana tiene carga 
superficial negativa debido a la presencia de ácidos teicoicos, y podrían darse interacciones 
electrostáticas  [447]. Para estudiar esta posible interacción, se investigó si había efecto de 
contacto entre las nanopartículas y las bacterias mediante la puesta en contacto de los 
sobrenadantes de liberación de las nanopartículas a diferentes concentraciones con las 
bacterias. Se observó que el efecto bactericida no se encontraba influenciado por el efecto de 
contacto entre la bacteria y la partícula (Figura 3.22-b) ya que no se encontraron diferencias 
significativas entre ambas acciones antibióticas. Sin embargo, a elevadas dosis, de 0.1 mg/mL, 





nanopartículas y con presencia de nanopartículas, ejerciendo mayor efecto bactericida las 
nanopartículas. Además, en las imágenes de SEM (Figura 3.22-c y d), se observa que las 
partículas se aglomeran y las bacterias se adhieren a la superficie de las mismas, por lo que 
probablemente, a estas concentraciones inferiores de la MIC. Por esta razón, probablemente se 
puede confirmar una sinergia de efectos entre la capacidad antibacteriana del antibiótico y el 
contacto de la nanopartícula con las bacterias haciendo en este caso que el antibiótico se 




Figura 3.22 a) Viabilidad de S. aureus en presencia de NPs vacías, antibiótico libre (concentración 
teóricamente liberada en el tiempo de contacto con las bacterias, 24h) y NPs con antibiótico (* 
p<0.05, ** p<0.01, *** p<0.001, *** p<0.0001), b) viabilidad de S.aureus del sobrenadante liberado en 
24h de las NPs, c-d) imágenes de SEM de S aureus (coloreadas de verde) en contacto con las NPs. 
 
Ensayo de viabilidad celular in vitro. 
 Se evaluó el efecto citotóxico de las nanoparticulas a las mismas concentraciones que 
se realizó el estudio bactericida. Como se trata de un posible vector de administración oral, se 
realizó el ensayo de viabilidad celular con células Caco2-TC7 y con fibroblastos. La línea 





funcionalidad de los enterocitos del epitelio intestinal humano. Por otro lado, los fibroblastos 
son una línea celular presentes en los tejidos conectivos del organismo, aparte de también 
formar parte de la capa mucosa. En el epitelio intestinal, la capa de tejido conectivo se 
encuentra situada bajo de la capa de enterocitos [448]. Por lo tanto, ambas líneas celulares 
resultan representativas del epitelio intestinal. 
 Como indica la norma internacional ISO 10993-5, un material citotóxico reduce la 
viabilidad celular en más de un 30% respecto al control, el cual son las células sin tratar.  
 En la Figura 3.23-a se muestran los resultados obtenidos en el ensayo con las células de 
la línea celular Caco-2, y en la Figura 3.23-b los obtenidos en el ensayo con fibroblastos. Tal y 
como puede observarse, todas las viabilidades celulares resultaron ser superiores al 70% 
respecto al control (células sin tratar), por lo que tanto las nanopartículas vacías como las que 
contenían rifampicina no resultaban nocivas para las líneas celulares ensayadas, incluso a las 
concentraciones a la que eran capaces de reducir a cero la supervivencia bacteriana (0.1 y 1 
mg/mL). 
 Estos resultados, resaltaron la aplicabilidad de estas nanopartículas como vectores de 
liberación controlada de antibióticos de muy reducido tamaño, con capacidades bactericidas 
sin ejercer toxicidad en las células del organismo, para la administración oral de fármacos, 
entre otros casos, sensibles al pH del gástrico. 
  
Figura 3.23 Viabilidad celular de las NPs de Eudragit® RS100 en células Caco2 TC7 y fibroblastos. Los 
resultados se presentan como media ± DE (n=4). La viabilidad del 100% fueron células control no 
tratadas. a) células Caco2-TC7 y b) células fibroblastos. 
3.2.3 Conclusiones. 
 En este capítulo de la Tesis Doctoral se ha desarrollado un estudio exhaustivo de los 
diferentes parámetros que pueden afectar a la síntesis de partículas mediante el método de 





posteriormente se ha derivado el estudio al trabajo con un micromezclador multilaminar 
interdigital para solventar así los inconvenientes del proceso discontinuo.  
 Mediante este estudio, se ha demostrado que la aplicación de la tecnología 
microfluídica resulta altamente recomendable para controlar las condiciones de mezcla y así 
conseguir distribuciones estrechas del tamaño de partícula de los vectores sintetizados de 
manera continua y escalable. En este aspecto, se debe mencionar que la producción de 
nanopartículas aumentó hasta 1.7 veces cuando se aplicó la tecnología microfluídica para la 
síntesis de partículas de Eudragit® RS100, la productividad de 1.5 g/h de nanopartículas 
mediante el método discontinuo y se incrementó a 2.5 g/h de nanopartículas con la síntesis 
microfluídica. 
 Para las condiciones consideradas más idóneas para la síntesis se obtuvieron 
nanopartículas de tamaño medio de 55.3 ± 15.9 nm, distribuidas en dos poblaciones de tamaño 
diferentes (PDI 0.11). Mediante la síntesis microfluídica, este diámetro medio se redujo a 18.4 
± 5.5 nm, presentando una única población de nanopartículas (PDI 0.05). Cuando se encapsuló 
el antibiótico hidrófobo rifampicina, el tamaño permaneció prácticamente inalterado, aunque 
la distribución de tamaños sí que aumentó ligeramente (0.17 y 0.07 para el método discontinuo 
y el microfluídico, respectivamente). También se mejoró la eficiencia de encapsulación del 
antibiótico mediante la aplicación de la microfluídica, aumentando de un 30.1 ± 5.7% (DL 1.4 
± 0.3%) con el método discontinuo hasta un 42.3 ± 2.4% (DL 2.0 ± 0.1%) con la aplicación de la 
microfluídica. Finalmente, se obtuvieron partículas de 17.7 ± 5.0 nm de Eudragit® RS100 
cargadas de rifampicina con una carga superficial positiva de 17.4 ±2.4 mV. 
 Se observó una liberación de 6.5 ± 3.5% del fármaco encapsulado en contacto con fluido 
gástrico durante 2h, tratándose posiblemente del fármaco más superficial, y una posterior 
liberación en el medio intestinal simulado prácticamente total al cabo de 40h. Durante las 
primeras 24h se observa una pendiente de liberación mucho más pronunciada que, 
posteriormente, se estabiliza y se ralentiza. 
 El fármaco encapsulado no se vio modificado estructuralmente puesto que se 
comprobó que su actividad antibacteriana mantenía el mismo efecto que la del fármaco libre 
sin encapsular. También es posible un efecto de contacto cuando se ensayaron las partículas a 
bajas dosis (0.001 mg/mL). 
 Las partículas con y sin fármaco sintetizadas en este capítulo de tesis resultaron ser no 
citotóxicas para las líneas celulares Caco2-TC7 y fibroblastos hasta concentraciones de 1 
mg/mL. 
 Los resultados resultaron prometedores para el desarrollo de sistemas de liberación de 
tamaño nanométrico, estables coloidalmente, mucoadhesivos y de liberación controlada en el 
tiempo para la administración de fármacos susceptibles a algún tipo de degradación en su 










































Figura A3.1 a) Diámetros de DLS de NPs de Eudragit RS100 10% (p/v) EtOH:acetona (azul) y Eudragit 
RS100 10% (p/v) acetona (gris) a diferentes valores de R y caudales totales. Índices de polidispersidad 
(PDI) de Eudragit RS100 10% (p/v) EtOH:acetona (■) y Eudragit RS100 10% (p/v) acetona (●), b) 
potencial Z de NPs de Eudragit RS100 10% (p/v) EtOH:acetona (● azul) y Eudragit RS100 10% (p/v) 





Figura A3.2 Rectas de calibrado del fármaco encapsulado obtenidas de las medidas de UV-Vis: a) 








Figura A3.3 Ajustes matemáticos de las cinéticas de liberación: a) Primer orden, b) Higuchi, 




Figura A3.4 Gráfica de los resultados experimentales de la supervivencia de la bacteria S. aureus frente 
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como técnicas de síntesis de partículas entéricas y fibras para sistemas 












4.1.1 Síntesis de fibras por electrohilado y partículas por electroespray. 
 Este capítulo se centra en la aplicación de técnicas de síntesis basadas en fuerzas 
electrostáticas llamadas técnicas electrohidrodinámica. Se trata de técnicas muy versátiles que 
posibilitan la síntesis de fibras poliméricas de muy diversos diámetros mediante electrohilado, 
y de partículas poliméricas nano y micrométricas mediante electroespray. 
Los campos de aplicación de los materiales obtenidos mediante dichas técnicas son 
numerosos y muy variados, entre ellos destacan: nanocatálisis [449], producción de andamios 
para ingeniería de tejidos [450], aplicaciones biomédicas [451], biotecnología [452], defensa 
[453] seguridad [454] e ingeniería del medio ambiente [455]. 
Dichas técnicas electrohidrodinámicas se basan en un mecanismo antiguo, que fue 
descrito por primera vez en 1882 por Rayleigh [456], pero no fue estudiado en detalle hasta 
1914 por Zeleny [457] y patentado por Formhals en 1934 [458]. A pesar de los avances, no fue 
hasta la década de los 90 cuando se empezó a popularizar la técnica entre los diferentes grupos 
de investigación [459][460]. Este aumento de interés, con su consecuente aumento de 
publicaciones, fue posible gracias a que se empezó a tener mayor accesibilidad a los 
microscopios electrónicos para la caracterización de los materiales producidos [461]. 
Hoy en día, se trata de una técnica implementada también en la producción industrial 
para la obtención de nanofibras en continuo. En el mercado podemos encontrar 
comercializados desde filtros de agua y de aire, mascarillas faciales y hasta injertos biomédicos 
aprobados para su uso clínico [462]. 
 
4.1.1.1 Principios y funcionamiento de las técnicas electrohidrodinámicas. 
Las técnicas electrohidrodinámicas se basan en un proceso en el que, mediante fuerzas 
electrostáticas, se producen fibras o partículas a partir de una disolución polimérica. 
La disolución polimérica se inyecta mediante una bomba a una aguja. Cuando esta 
disolución alcanza la punta de la aguja, se forma una gota debido a la tensión superficial. A 
esta gota se le aplica un elevado voltaje, de manera que se carga y, por las repulsiones 
electrostáticas de Coulomb, se estira formando un cono denominado cono de Taylor [463]. En 
el momento en el que esta repulsión electrostática supera la tensión superficial de la 
disolución, se obtiene un jet en forma de fibras o, en el caso de que el jet se descomponga en 
pequeñas gotas, partículas, que solidifican por la evaporación del disolvente, llegando en 
forma sólida al colector [464].  
Por lo tanto, los principales componentes de un electrospinner son: a) una fuente de alto 
voltaje, b) una bomba de jeringa, c) una aguja y d) un colector de material conductor. En la 






Figura 4.1 Principales componentes del electrospinner Yflow Electrospinner 2.2.D-500 empleado en 
esta Tesis Doctoral para la producción de fibras, micro y nanopartículas. 
 
 En resumen, se trata de una técnica en la que pueden distinguirse cuatro etapas de 
especial relevancia para controlar las propiedades de los materiales producidos, 
esquematizadas en la Figura 4.2: 
1) Carga de la disolución polimérica en la punta de la aguja (inyector) y formación del 
cono de Taylor: cuando se aplica una elevada diferencia de potencial entre la aguja 
(conectada al polo positivo) y el colector (conectado al negativo), se produce una 
separación de cargas dentro de la disolución polimérica. Las cargas positivas se 
acumulan en la superficie de la gota, hasta que se crea un exceso de cargas. Es en este 
punto cuando las repulsiones electrostáticas deforman la gota de manera que, mientras 
que la tensión superficial favorece la geometría esférica, la repulsión electrostática 
favorece el aumento de área de superficie, estirando de esta forma la gota hasta 
adquirir la geometría cónica (cono de Taylor) [465]. 
2) Formación de la fibra o de las partículas a partir del cono de Taylor: cuando las fuerzas 
electrostáticas superan a la tensión superficial se origina un chorro de disolución 





rompe en pequeñas gotas en la dirección del campo eléctrico, es decir, hacia el colector 
[466]. 
 Como se explica más adelante, el jet se elonga o se rompe en gotas formando 
fibras o partículas respectivamente dependiendo de la composición de la disolución 
polimérica, entre otros factores [467]. 
3) Evaporación del disolvente: cuando el jet o las gotas se dirigen hacia el colector 
formando fibras o partículas, éste se solidifica por la evaporación del disolvente. 
Dependiendo del disolvente y de su presión de vapor la solidificación será más rápida 
o más lenta, lo que también influirá directamente en el diámetro y morfología del 
producto final [461]. 
4) Recolección del producto sólido en el colector: el producto puede ser recogido en un 
colector estático o dinámico. En el caso de las fibras, pueden encontrarse finalmente de 
manera alineada o con complejos patrones con orientación aleatoria. Se ha comprobado 
que, aunque en el proceso de recolección la mayoría de las cargas se disipan, el 
producto sólido recogido tiene cargas superficiales remanentes que se van disipando 




Figura 4.2 Esquema de las etapas principales del procedimiento de producción de materiales 





4.1.1.2 Parámetros de las técnicas electrohidrodinámicas. 
 En base al funcionamiento del instrumento, hay múltiples factores que influyen en el 
producto obtenido final. Estos factores se pueden dividir en: a) propiedades de la disolución 
polimérica, b) parámetros del proceso de síntesis, c) factores medioambientales. 
a) Propiedades de la disolución polimérica. 
- Peso molecular y concentración.  
 Se trata de un parámetro que afecta tanto a las propiedades eléctricas como a las 
reológicas de la disolución polimérica ya que influye en la viscosidad y en la tensión superficial 
de la disolución. Cuando el peso molecular es bajo o la concentración de polímero en la 
disolución polimérica es baja se obtienen partículas, debido a que el jet se rompe con la elevada 
tensión superficial. Por el contrario, conforme aumenta el peso molecular o la concentración 
de polímero en la disolución, aumenta la viscosidad, obteniéndose fibras [469]. 
 
- Disolvente. 
 Un buen disolvente para esta técnica debe cumplir una serie de propiedades como: 1) 
baja temperatura de ebullición, 2) alta presión de vapor y 3) ser buen medio para mantener al 
polímero disuelto de manera estable. El disolvente influye también en la tensión superficial, 
la viscosidad y la conductividad de la disolución polimérica, pero estas propiedades dependen 
además del tipo de polímero y de su concentración. 
 Los disolventes más utilizados en la técnica de electrospinning y sus propiedades se 
resumen en la Tabla 4.1. 
 
Tabla 4.1 Propiedades de diferentes disolventes utilizados en la técnica de electrospinner. Adaptado de 










Cloroformo 26.5 4.8 61.6 1.498 
Dimetilformamida 37.1 38.3 153 0.994 
Tetrahidrofurano 26.4 7.5 66 0.886 
Acetona 25.2 21 56.1 0.786 
Agua 72.8 80 100 1.000 
Ácido acético 26.9 6.2 118.1 1.049 
Diclorometano 27.2 9.1 40 1.326 
Etanol 21.9 24 78.3 0.789 










 La viscosidad de una disolución está directamente relacionada, además de con las 
propiedades intrínsecas del polímero, del disolvente y de la temperatura, con la concentración 
polimérica. 
 Cuando la viscosidad es baja, el jet se rompe en gotas antes de llegar al colector y se 
obtienen morfologías esféricas mientras que, cuando la viscosidad es elevada, el jet formado 
se elonga y se obtienen fibras, siendo de mayor diámetro conforme aumenta el valor de este 
parámetro [470]. 
 
- Tensión superficial. 
 Cuando las fuerzas de repulsión superan la tensión superficial, se forma el jet y se 
elonga de manera que se consiguen fibras uniformes. Sin embargo, la tensión superficial 
intenta reducir el área superficial por unidad de masa, por lo que si la tensión superficial de la 
disolución es más elevada las fuerzas de repulsión rompen el jet en gotas, formándose 
geometrías esféricas, que son las que minimizan la energía libre [471]. 
 
- Conductividad.  
 Esta propiedad se encuentra determinada por el tipo de polímero y el disolvente en el 
que se encuentra disuelto. 
 Cuando la conductividad de la disolución es demasiado baja, el jet se desestabiliza y se 
obtiene productos más heterogéneos o ni siquiera se llega a formar. Hayati et al. [472] 
publicaron su investigación en la que analizaban la formación de gotas, a partir de mezclas de 
n-butanol como componente polar e Isopar M como componente apolar, con diferentes valores 
de conductividad al aplicarles un campo eléctrico. En este estudio dedujeron que la 
conductividad es un parámetro necesario para que se forme el cono, pero que, para cada 
mezcla, existe un valor óptimo de conductividad para obtener el jet más homogéneo y estable. 
 En la Tabla 4.2 se reúne de manera resumida la influencia de las propiedades de la 
disolución polimérica en el producto de síntesis por la técnica electrohidrodinámica. 
 
Tabla 4.2 Efectos de las propiedades de la disolución polimérica sobre la probabilidad de obtener fibras 
o partículas como producto de síntesis mediante las técnicas electrohidrodinámicas. 
Propiedades de la disolución polimérica. 
Parámetro Mayor valor Menor valor 
Peso molecular o concentración Fibras. Partículas. 
Viscosidad (mPa·s) Fibras. Partículas. 
Tensión superficial (mN/cm) Partículas. Fibras. 





b) Parámetros del proceso de síntesis. 
- Voltaje aplicado. 
 La diferencia de voltaje aplicada entre el inyector y el colector influye en el diámetro 
de las fibras y partículas producidas. Además, el voltaje a aplicar depende de las propiedades 
viscoelásticas de la disolución polimérica. Por lo tanto, para cada polímero y disolvente el 
voltaje aplicado será diferente para conseguir un cono de Taylor estable [473]. 
 Sin embargo, se han realizado estudios en los que se ha comprobado que elevados 
voltajes, que implican mayores campos eléctricos, generan fibras o partículas de menor 
diámetro, pero también provocan una mayor inestabilidad a la síntesis [474][475]. 
 
- Flujo de la disolución. 
 El caudal con el que se alimenta la disolución polimérica a través de la aguja determina 
la velocidad a la que se va a obtener el producto y, por lo tanto, la productividad. Es un 
parámetro que influye directamente sobre la evaporación del disolvente ya que, si el flujo es 
muy elevado, el disolvente puede no evaporarse por completo en la trayectoria hacia el 
colector, pudiendo esto producir poros o deformaciones morfológicas en las fibras o en las 
partículas. Sin embargo, si el flujo es reducido, el disolvente puede evaporarse en la punta de 
la aguja y obstruirla. 
 El diámetro de las fibras y partículas también se encuentra bajo la influencia de este 
parámetro, ya que cuando el flujo es mayor, la disponibilidad de polímero también lo es, por 
lo que las fibras o partículas tendrán mayores diámetros, pero también es mayor probabilidad 
de formación de poros debido a que la cantidad de disolvente inyectada también es más 
elevada [476]. 
 
- Distancia inyector-colector.  
 Se trata de un parámetro que varía en función de la disolución polimérica. Se precisa 
una distancia mínima para que el disolvente se evapore antes de que las fibras o las partículas 
alcancen el colector. Si la distancia fuese demasiado pequeña, se podrían observar poros y 
deformaciones morfológicas, obteniéndose partículas y fibras planas, además de 
aglomeraciones. En cambio, si la distancia fuese demasiado grande, se podría desestabilizar la 
síntesis, aumentando la distribución de tamaños del producto obtenido, o se podrían romper 
las fibras por su propio peso o ver reducido el rendimiento de recolección de las partículas 
[477]. Dentro del rango de valores óptimos de cada síntesis, una mayor distancia favorece el 
estiramiento del jet lo que produce fibras y partículas de menor diámetro [478]. 
 
- Tipo de colector. 
 Hay una amplia variedad de colectores y diferentes formas de recoger los materiales 





en gran medida sobre la morfología de las fibras o de las partículas sintetizadas, sino en su 
aspecto final en conjunto. Brevemente, si se emplea un colector plano normal (Figura 4.3-a), 
tendremos una superficie en la que se deposita el producto de síntesis con orientación al azar 
mientras que, si empleamos un colector de tipo tambor rotatorio (Figura 4.3-b), el material 
sintetizado puede recogerse de manera orientada. Además, incluyendo movimiento a la aguja, 
es posible controlar el espesor de material depositado, siendo homogéneo a lo largo de toda el 
área.  
 Por otro lado, si se emplea el disco rotatorio se confina el área de recogida (Figura 4.3-
c) y, además, gracias a la velocidad de giro, en el caso de la producción de fibras, se puede 
favorecer su alineamiento sobre el borde del disco [479]. 
 Por último, también existe la posibilidad de recoger el material sintetizado en 
disolución, introduciendo el colector en agua o etanol, entre otros, para así preservar la 
morfología coloidal, especialmente en estructuras 3D [480] (Figura 4.3-d). 
 
 
Figura 4.3 Dibujos esquemáticos de los diferentes tipos de colectores: a) colector plano, b) colector 
tambor rotatorio, c) colector disco rotatorio y d) colector en disolución. 
 
 En la Tabla 4.3 se detalla de forma resumida la influencia de los parámetros del proceso 
de síntesis sobre el producto obtenido por la técnica electrohidrodinámica. 
 
Tabla 4.3 Efectos de los parámetros del proceso de síntesis sobre el diámetro y la morfología de 
productos de síntesis mediante las técnicas electrohidrodinámicas. 
Parámetros del proceso de síntesis. 
Parámetro Incremento ↑. Disminución ↓. 
Voltaje (kV) Menor diámetro de fibras o 
partículas.  
Más heterogeneidad. 
Mayor diámetro de fibras o partículas. 
Flujo (mL/h) Mayor diámetro de fibras o 
partículas. 
No evaporación del 
disolvente:  poros y posibles 
deformaciones morfológicas. 
Menor diámetro de fibras o partículas.  
Obstrucción de la aguja por rápida 
evaporación del disolvente. 
Distancia inyector-
colector (cm) 
Menor diámetro de fibras o 
partículas  
Rotura de fibras y bajo 
rendimiento de partículas. 
Mayor diámetro de fibras y partículas 
No evaporación del disolvente: poros 






c) Factores medioambientales. 
- Temperatura. 
 La temperatura tiene influencia directa sobre la conductividad y la viscosidad de la 
disolución polimérica. De esta manera, cuando la temperatura aumenta, la conductividad 
también, disminuyendo la viscosidad de la disolución. Aparte de esto, también tiene influencia 
sobre la evaporación del disolvente ya que, con una mayor temperatura esta evaporación se 
llevará a cabo en un menor tiempo (mayor presión de vapor), pudiendo acelerar tanto este 
proceso que se produzca, como ya se ha indicado, la obstrucción de la aguja.  
 Por todo esto, se puede concluir que, cuando la temperatura se eleva, la síntesis se ve 
favorecida para obtener partículas y fibras de menor diámetro [481]. 
 
- Humedad relativa. 
 La humedad también tiene influencia directa sobre la evaporación del disolvente, 
siendo ésta más lenta cuando el porcentaje de humedad en el ambiente es elevado. Además, 
puede alterar la superficie de las partículas y fibras hidrófobas, ya que cuando la humedad es 
elevada se forman poros en la superficie de los materiales obtenidos [481]. 
 En la Tabla 4.4 se detalla de manera resumida la influencia de los factores 
medioambientales sobre el producto de síntesis por la técnica electrohidrodinámica. 
 
Tabla 4.4 Efectos de los factores medioambientales sobre el diámetro y la morfología de productos de 
síntesis mediante la técnica del electrohidrodinámicas. 
Factores medioambientales. 
Parámetro Incremento ↑. Disminución ↓. 
Temperatura (°C) Menor diámetro de fibras o 
partículas.  
Obstrucción de la aguja por 
rápida evaporación del 
disolvente. 
Mayor diámetro de fibras o 
partículas. 
Humedad relativa (%) Mayor diámetro de fibras o 
partículas. 
Lenta evaporación del 
disolvente: poros. 
Menor diámetro de fibras o 
partículas.  
 
 Todas las propiedades de la disolución polimérica, los parámetros del proceso de 
síntesis y los factores medioambientales no pueden optimizarse individualmente para cada 
síntesis. Se trata de un complejo proceso en el que todos los parámetros nombrados deben de 
tenerse en cuenta en conjunto para poder conseguir una síntesis adecuada de fibras o 







4.1.1.3. Tipos y variaciones de las técnicas electrohidrodinámicas. 
 Existen diferentes variaciones de esta técnica para poder encapsular fármacos, 
moléculas o nanopartículas. Estas variaciones se escogen dependiendo de la naturaleza del 
polímero y del agente a encapsular tanto en fibras como en partículas (Figura 4.3). 
 
 4.1.1.3.1 Técnica uniaxial. 
 Este tipo de síntesis se puede utilizar cuando el agente a encapsular se puede 
solubilizar en la misma disolución polimérica, es decir, tienen la misma naturaleza química. 
De esta forma, la disolución de polímero y fármaco se inyectan conjuntamente en la aguja 
(Figura 4.4-a y b). Se trata de la técnica más sencilla que permite encapsular tan sólo moléculas 
de naturaleza hidrófoba en partículas y fibras poliméricas orgánicas o, sólo moléculas de 
naturaleza hidrófila cuando el polímero es soluble en medios acuosos [482]. 
 Actualmente, la técnica uniaxial es la más utilizada ya que se trata de la variación más 
simple y cómoda, permitiendo la encapsulación de uno o varios fármacos conjuntamente con 
tan sólo disolverlos junto al polímero de trabajo [483]. 
 
 4.1.1.3.2 Técnica coaxial. 
 Cuando la naturaleza del polímero y del agente a encapsular no coinciden, o se quieren 
obtener estructuras más complejas, se utiliza una modificación de la técnica uniaxial 
convencional denominada técnica coaxial. Recibe este nombre porque las disoluciones se 
inyectan por dos agujas, una de mayor diámetro que otra, concéntricas. Así, se hace fluir la 
disolución del agente a encapsular por la aguja central y la disolución de polímero por la 
exterior (Figura 4.4-c) [484]. Otra aplicación de esta variante es la realización de recubrimientos 
de manera que se obtiene una estructura final de tipo núcleo-corteza [485]. 
 También se han publicado trabajos en los que son necesarias tres corrientes de 
disoluciones de diferentes disolventes, por lo que esta variedad de la técnica tiene un amplio 
alcance en la encapsulación de cualquier agente, de la naturaleza que sea [486]. 
 
 4.1.1.3.3 Técnica de emulsión. 
 Otra variación de la técnica convencional de encapsulación de fármacos de diferente 
naturaleza que el polímero es mediante una previa emulsión (Figura 4.4-d). Esta variación se 
basa en la formación de una emulsión simple estable (w/o) de la fase que contiene el fármaco 
en la fase orgánica que contiene el polímero. En algunos casos, para formar una emulsión 
estable, se precisa incorporar algún agente tensioactivo a la mezcla de fases con el único objeto 
de estabilizar la interfase entre ambas. Seguidamente, dicha emulsión se inyecta por la aguja 
y se recogen partículas o fibras con el fármaco embebido en la matriz polimérica, evitando de 







Figura 4.4 Esquema de las diferentes variantes de las técnicas electrohidrodinámicas: a) electrohilado 
uniaxial, b) electroespray uniaxial, c) técnica coaxial y d) técnica de emulsión. 
 
4.1.2 Antibióticos. Rifampicina y ciprofloxacino. 
 Como se presenta en el apartado 3.1.3, la encapsulación de fármacos en vectores 
poliméricos mejora la biodisponibilidad de los mismos en el organismo y los protege de 
condiciones externas adversas [411] [412]. 
 En este capítulo se presenta la encapsulación de dos fármacos modelo. Por un lado, el 
antibiótico rifampicina (Rif), cuya necesidad de encapsulación y propiedades físico-químicas 
se encuentran desarrolladas en el apartado 3.1.3. Por otro lado, el antibiótico ciprofloxacino 
(Cpx), fármaco clasificado de clase IV en el BCS por la Federación Internacional Farmacéutica, 
es decir, de baja solubilidad y baja permeabilidad [488]. Sin embargo, este fármaco presenta 
una solubilidad en forma de “U” respecto al pH, siendo mínima a los valores de pH 
fisiológicos y aumentando a valores de pH altos y bajos. Debido a esto, hay autores que lo 
clasifican como clase III e, incluso, clase II [489]. La baja solubilidad y permeabilidad hacen 
que el tiempo de vida media (~5h) del fármaco en el torrente sea demasiado corto para 
conseguir un tratamiento prolongado en el tiempo [490], siendo necesarias varias dosis diarias 
del fármaco [491]. Sin embargo, es un antibiótico con efecto bactericida de muy amplio 
espectro que se distribuye bien dentro del organismo, por lo que el reto es la encapsulación de 
dicho antibiótico para conseguir una administración prolongada en el tiempo  Las 
propiedades físico-químicas  de ambos fármacos se muestran en la Tabla 4.5. 
Tabla 4.5 Información molecular y algunas propiedades físico-química del antibiótico ciprofloxacino. 







 Se trata de un agente bactericida perteneciente al grupo de las fluoroquinolonas, que 
se utiliza en el espectro farmacéutico desde hace 20 años. Su mecanismo de acción se basa en 
la interacción con la enzima ADN girasa bacteriana como se muestra en la Figura 4.5. Mediante 
esta interacción, la proteína que interviene en la replicación del material genético 
desenrollando la doble cadena de ADN y permitiendo así que actúen el resto de enzimas, 




Figura 4.5 Esquema del mecanismo de acción del ciprofloxacino sobre la ADN girasa inhibiendo el 
proceso de replicación y resumen de microorganismos sensibles al antibiótico ciprofloxacino 
(adaptado de [493]). 
 
 Actualmente, se trata de un antibiótico que se administra en casos de infecciones 
clínicas respiratorias, urinarias, intestinales, intraabdominales, ginecológicas, infecciones de 
huesos y articulaciones y como tratamiento sistémico en diversas enfermedades [494][56][57] 
debido a su amplio espectro. 
 Este fármaco no es fácilmente soluble a valores de pH neutros, sin embargo, esta 
solubilidad aumenta a valores de pH altos y bajos y, a su vez, presenta una baja permeabilidad 
a través de las membranas gastrointestinales, con su consecuente secreción intestinal [497]. Por 
esto, el pico de máxima absorción y de máxima concentración sérica se produce en menos de 
una hora y su tiempo de vida media en el organismo no supera las 5h. Esto hace que varias 
dosis orales diarias sean necesarias y, en caso de infecciones más graves, incluso es necesaria 
su administración intravenosa.[498]. 
 En la actualidad, existen diferentes vectores desarrollados para llevar a cabo la 
liberación controlada de ciprofloxacino de forma activa [61][62][501], pero la necesidad de 





crónicas sigue presente. Por esta razón, en este capítulo de Tesis se propone la encapsulación 
de este antibiótico con la finalidad de mejorar su solubilidad en medios fisiológicos, 
prolongando su biodisponibilidad y consiguiendo una liberación controlada y prolongada en 
el tiempo gracias a la característica liberación del polímero, su biocompatibilidad y su 
mucoadhesividad, que permite la rápida absorción del fármaco que se va liberando del vector. 
 
4.2 Encapsulación de antibióticos en partículas sintetizadas por 
electroespray. 
4.2.1 Materiales y métodos. 
4.2.1.1 Materiales. 
En este capítulo de tesis se ha utilizado el polímero Eudragit® RS100 (Evonik, Essen, 
Alemania) y los reactivos cloroformo, acetona 99%, ácido trifluoroacético (TFA), ácido 
clorhídrico (HCl), buffer salino de fosfatos (PBS), Tween80, rifampicina y ciprofloxacino. 
Todos estos reactivos se compraron en Sigma-Aldrich (Darmstadt, Alemania) y fueron 
utilizados tal y como se recibieron. El etanol absoluto (EtOH) se compró a PanReac AppliChem 
(Castellar del Vallés, Barcelona). 
También se utilizaron los medios de cultivo de bacterias de Triptona Soja (TSB) y el 
agar de Triptona Soja (TSA), de Laboratorios Conda-Pronadisa S.A (Torrejón de Ardoz, 
España) y bacterias gram positivas, Staphylococcus aureus (ATCC 25923), que fueron 
compradas a Ielab (Alicante, España). 
Por último, se utilizó la línea celular Caco2-TC7, cedida por la Dra. M.J. Rodríguez 
Yoldi y fibroblastos dérmicos humanos, comprados a Lonza (Bornem, Bélgica), junto con el 
medio de cultivo DMEM (Biowest, Nuaille, Francia), la mezcla de antibióticos y antimicóticos 
(PSA, Biowest, Nuaille, Francia), suero fetal bovino (Thermo Fischer Scientific, MA, USA) y el 
kit Blue Cell Viability (Abnova GmbH). 
 
4.2.1.2 Optimización de la síntesis de sub-micropartículas y micropartículas. 
Como se ha explicado en el apartado anterior, en la síntesis de partículas mediante 
electroespray, pueden influir numerosos factores. Para la optimización de la síntesis de 
partículas se estudió la influencia de diversos disolventes, o mezclas de ellos, y diferentes 
cantidades de polímero Eudragit® RS100, modificando, de esta manera, las propiedades 








Tabla 4.6 Tabla resumen de las variables estudiadas en la optimización de la síntesis de partículas por 
electroespray para la encapsulación de fármacos utilizando el polímero Eudragit® RS100. 
Muestra 
Concentración 





































ES19 5 EtOH: acetona 0.5 10 
ES20 
8 EtOH: acetona 
0.2 
 ES21 0.5 
ES22 1 
ES23 




























4.2.1.3 Síntesis de sub-micro y micropartículas y encapsulación de antibióticos 
modelo. 
Se sintetizaron partículas de Eudragit® RS100 de diferentes dimensiones, unas en la 
escala nanométrica y otras en la micrométrica. 
Síntesis de sub-micropartículas por electroespray. 
Las sub-micropartículas de Eudragit® RS100 se sintetizaron utilizando un 
electrospinner Yflow 2.2 D-500 (apartado 4.1.1.1). Tras el proceso de optimización se obtuvieron 
los mejores parámetros para obtener estas partículas.  
Se encapsuló rifampicina añadiendo diferentes cantidades de este fármaco a la 
disolución polimérica y disolviéndola en agitación continua durante 30 min. Las cantidades 
de rifampicina que se ensayaron fueron 10, 15 y 20% (p/p) respecto al polímero y las sub-
micropartículas se sintetizaron siguiendo el mismo protocolo que para las partículas no 
cargadas, ajustando los voltajes hasta estabilizar el cono de Taylor (diferencia de voltaje 15-18 
kV). Por otro lado, se encapsuló ciprofloxacino disolviéndolo en HCl (0.1N), con una 
solubilidad máxima de 30 mg/mL, y en TFA, aumentando la solubilidad hasta 4 veces. El 
fármaco disuelto se añadió a la solución polimérica y se agitó en continuo 24h a temperatura 
ambiente. Se observó que se producía la síntesis de sub-micropartículas por nanoprecipitación 
antes de introducirlo al electrospinner, por lo que se descartó la mezcla de disolventes como 
condiciones adecuadas para la encapsulación de este antibiótico. 
Síntesis de micropartículas por electroespray. 
Las micropartículas de Eudragit® RS100 se sintetizaron de la misma manera que las 
sub-micropartículas, eligiendo los mejores parámetros para la síntesis.  
Se encapsuló rifampicina en diferentes proporciones: 10, 15 y 20% (p/p) respecto al 
polímero y las micropartículas se sintetizaron siguiendo el mismo protocolo que para las 
partículas no cargadas, ajustando los voltajes hasta estabilizar el cono de Taylor (diferencia de 
voltaje 10-12 kV). Se encapsuló ciprofloxacino, mediante la técnica de emulsión, disolviéndolo 
en HCL (0.1N) y en TFA. El fármaco disuelto (en 200 µL en ambos casos) se añadió a la 
disolución polimérica junto con Tween80 0.5% (p/v), como estabilizante de la emulsión, y se 
agitó en continuo 24h a temperatura ambiente. Se observó que la emulsión resultante era 
homogénea y estable por lo que se sintetizaron micropartículas siguiendo el mismo protocolo 
anterior, ajustando los voltajes (20-25 kV en el caso de ciprofloxacino disuelto en HCl, y 15-20 
kV en el caso de TFA) y ajustando la distancia a 7 cm hasta estabilizar el cono de Taylor. 








Figura 4.6 Esquema de la síntesis de nano y micropartículas del polímero Eudragit® RS100 por 
electroespray. 
 
4.2.1.4 Caracterización de las partículas. 
 Previamente a la síntesis, se determinó la viscosidad de la disolución polimérica 
mediante un viscosímetro Visco Basic Plus (Fungilab S.A., New York, USA) con un adaptador 
para líquidos de baja viscosidad (LCP) a 50 rpm. Se realizaron cuatro medidas para dar como 
resultado una media y su desviación estándar. 
 La caracterización de la morfología de las diferentes partículas producidas se realizó 
por microscopía electrónica de barrido (SEM) y se analizaron las distribuciones de tamaño 
(apartado 2.2.1.4). 
 El rendimiento de la síntesis se calculó mediante la diferencia de pesada del papel de 
aluminio que recubría el colector, siendo este aumento de masa las partículas totales 
recuperadas en la síntesis, como describe la Ecuación 4.1. 
 
Rendimiento (%) = 
mg (papel+partículas)-mg papel 
flujo (mL/h) x tiempo x concentración %(p/v)
 x 100 Ecuación 4.1 
 
Por otro lado, se estudió el tamaño hidrodinámico de las partículas y el índice de 
polidispersidad (PDI) mediante la técnica de dispersión dinámica de luz (DLS, Brookheaven 
Instruments, Holtsville, Nueva York), considerando un índice de refracción de 1.385 y el valor 
de la carga superficial mediante la medida del potencial zeta. 
Para determinar la eficiencia de encapsulación y la cantidad de fármaco cargado en el 
interior de las partículas, se disolvió una cantidad conocida de partículas en DMSO. Cuando 





2.3.1.5). Las diferentes longitudes de onda características de estas biomoléculas fueron, 340 nm 
para rifampicina y 280 nm para ciprofloxacino, máximos que se muestran en la Figura 4.7. Para 
llevar a cabo la cuantificación, previamente se elaboraron las rectas de calibrado de los 
fármacos en DMSO. La cuantificación se realizó aplicando la Ecuación 4.2 y la Ecuación 4.3. Se 
realizaron tres cuantificaciones de tres síntesis independientes. 
 
Figura 4.7 Espectros ultravioleta-visibles de los fármacos rifampicina (naranja, 10 ppm), 
ciprofloxacino (azul, 1 ppm) y Eudragit® RS100 (negro, 1mg/mL) en DMSO. 
 
 
      EE (%) = 
mg fármaco encapsulado 
mg fármaco inicial





  Ecuación 4.3 
 
 Las interacciones intermoleculares entre las partículas y el antibiótico encapsulado se 
estudiaron mediante espectroscopía infrarroja, FTIR (apartado 2.2.1.6) teniendo en cuenta los 
picos de absorbancia característicos de cada material en el espectro electromagnético. 
 Por último, se obtuvieron los difractogramas de rayos X (XRD) de las muestras 
(apartado 3.2.1.5). Los difractogramas se realizaron a partir de un barrido 2Ɵ de 2 a 50° en 
modo continuo de escaneo, con una velocidad de escaneo de 0.017 °/seg y un tamaño de paso 
de 0.013°. 
 
4.2.1.5 Cuantificación de la liberación in vitro del fármaco encapsulado. 
El estudio del perfil de liberación acumulativa del fármaco encapsulado en las 
partículas producidas en esta Tesis doctoral se llevó a cabo de manera similar al expuesto en 
el apartado 3.2.6.  
Brevemente, se pusieron en contacto 5 mg de partículas con 5 mL de fluido gástrico 
simulado (pH = 1~2) durante 2 horas. Después de este tiempo, se centrifugaron durante 10 min 
a 13.300 rpm (Spectrafuge 24D, Labnet International, Madrid, España), y se sustituyó el 























sobrenadante por PBS. El sobrenadante retirado se guardó para su posterior análisis y se tomó 
como t=0. Posteriormente, para cada tiempo determinado (desde 30 min hasta 75 días) se tomó 
una muestra de 1 mL, que se centrifugó durante 10 min a 13.300 rpm. Se guardó una alícuota 
de 800 µL de sobrenadante para su posterior análisis y el pellet se dispersó de nuevo en 800 
µL de medio fresco, que fue devuelto al sistema de liberación manteniendo así un volumen de 
liberación constante. La cantidad de fármaco en cada muestra se cuantificó mediante 
espectroscopía ultravioleta UV-Vis. Las diferentes longitudes de onda características de estas 
biomoléculas fueron, 334 nm para rifampicina y 270 nm para ciprofloxacino en PBS, máximos 
que se muestran en la Figura A4.1. Para llevar a cabo la cuantificación, previamente se 
elaboraron las rectas de calibrado de los fármacos en fluido gástrico y PBS. 
Los resultados de un total de cuatro experimentos de liberación in vitro de partículas 
independientes se analizaron y trataron estadísticamente para obtener la media y desviación 
estándar Igualmente, se evaluó la estabilidad y morfología de las partículas a lo largo del 
tiempo durante el proceso de liberación mediante SEM (apartado 2.2.1.4). 
 
4.2.1.6 Estudio in vitro de la acción bactericida del fármaco encapsulado. 
Para evaluar la acción bactericida de las partículas sintetizadas con y sin antibiótico 
encapsulado se utilizó como modelo la bacteria gram positiva Staphylococcus aureus [427]. La 
cuantificación se llevó a cabo mediante el método de las diluciones seriadas explicado en el 
apartado 2.3.1.6. 
Se determinó la concentración mínima inhibitoria (MIC) y la concentración mínima 
bactericida (MBC), tanto del antibiótico rifampicina como del antibiótico ciprofloxacino, 
siguiendo la metodología indicada en el apartado 3.2.7. Brevemente, se pusieron en contacto 
las bacterias en fase exponencial de crecimiento (105 CFU/mL), con el antibiótico a estudiar, 
rifampicina o ciprofloxacino, a diferentes concentraciones, hasta encontrar la concentración 
mínima a la que el crecimiento se viese reducido en dos logaritmos (MIC) y la mínima 
concentración a la que no se observase crecimiento bacteriano (MBC). 
Posteriormente, se evaluó la supervivencia bacteriana frente a las partículas y frente a 
la cantidad teórica liberada en 24h de fármaco libre, siguiendo la misma metodología. Se 
mantuvieron las partículas en condiciones ácidas gástricas a 37 °C. Tras 2h, se centrifugaron 
15 min a 13.300 rpm y se sustituyó el medio ácido por medio de cultivo junto con las bacterias 
en fase exponencial de crecimiento (en un rango de concentraciones de 1 a 0.005 mg/mL). Se 
cuantificaron las colonias viables mediante el método de las diluciones seriadas. Por otro lado, 
se pusieron en contacto las bacterias con la cantidad de antibiótico correspondiente, siguiendo 
el mismo procedimiento. 
Finalmente, se estudió la influencia del contacto entre las partículas y las bacterias 





diferentes concentraciones (de 1 a 0.005 mg/mL) y a distintos tiempos (24h, 48h y 7 días), 
eliminando las partículas del medio. Para ello, se siguió la misma metodología que la explicada 
en el apartado 3.2.7. 
Previamente a la realización de los ensayos, las partículas fueron esterilizadas bajo luz 
UV durante dos ciclos de 30 min, moviéndolas entre ciclo y ciclo, para asegurar una correcta 
esterilización. Los ensayos in vitro de la acción bactericida del fármaco y de las partículas 
sintetizadas se realizaron por triplicado, con una media de tres réplicas por ensayo. 
 
4.2.1.7 Ensayo de viabilidad celular in vitro. 
 Se evaluó la citocompatibilidad de las partículas sintetizadas por electroespray con 
líneas celulares Caco2 TC7 y fibroblastos, tal y como se presenta en el apartado 3.2.8.  
 Se estudiaron concentraciones de partículas en un rango de 0.005 a 1 mg/mL. La 
siembra de bacterias se llevó a cabo en placas de 96 pocillos a densidades de 1.5 x 104 
células/pocillo las Caco2-TC7 y a 6 x 103 células/pocillo los fibroblastos. La cuantificación de la 
viabilidad celular se evaluó con el kit Blue Cell Viability, tal y como se explica en el apartado 
2.2.1.7.  
 Previamente a la realización de los ensayos, las partículas fueron esterilizadas bajo luz 
UV durante dos ciclos de 30 min, moviéndolas entre ciclo y ciclo, para asegurar una correcta 
esterilización. Los datos fueron obtenidos de un total de tres experimentos independientes con 
un promedio de cuatro réplicas por experimento.  
 Además, se realizó el estudio de muerte celular y ciclo celular tras el tratamiento con 
las partículas ensayadas mediante citometría de flujo (FACSAria BD cytometer, BD 
Biosciencie) realizado en el Servicio Científico Técnico de Separación Celular y Citometría del 
Instituto Aragonés de Ciencias de la Salud (IACS).  
Estudio de la muerte celular. 
 Mediante este estudio se diferencia entre células vivas, células muertas y células 
apoptóticas. La apoptosis es un proceso de muerte celular programada, que se desregulariza 
cuando las células se encuentran expuestas a condiciones desfavorables o a un tratamiento que 
resulta dañino para ellas. Cuando comienza a desencadenarse este proceso de muerte 
programada, la célula sufre unos cambios morfológicos tanto en la membrana, en el 
citoplasma, como en el núcleo. A partir de estos cambios, moléculas de fosfatidilserina (PS), 
entre otras, se exponen en la membrana externa celular como señalización para ser fagocitadas 
por los macrófagos. 
 Para llevar a cabo este ensayo, se pusieron en contacto las células en confluencia con 
las partículas con y sin fármaco a la concentración subcitotóxica obtenida en el ensayo de 
metabolismo celular realizado previamente. Tras 24h, las células se lavaron cuidadosamente 





FITC, yoduro de propidio y tampón de unión de anexina V durante 15 min. También se realizó 
la evaluación de la muerte celular en células sin tratamiento mediante la misma tinción. El 
anticoagulante vascular humano, anexina V, tiene una fuerte afinidad por las moléculas de 
fosfatidilserina expuesto en la membrana de la célula apoptótica. Por otro lado, el yoduro de 
propidio tiene una elevada afinidad por las moléculas de DNA, pero no es capaz de atravesar 
la membrana celular, por ello, sólo se une al DNA celular cuando la membrana ha perdido 
totalmente su morfología, es decir, cuando la célula muere [502]. 
 De esta forma se puede diferenciar entre células vivas (señal negativa), células en 
estado temprano de apoptosis (señal Anexina V-FITC positiva), células en estado tardío de 
apoptosis (señales Anexina V-FITC y yoduro de propidio positivas) y células necróticas (señal 
de yoduro de propidio positiva). En la Figura 4.8 se muestra un ejemplo de los resultados 
obtenidos tras el procesamiento de las señales obtenidas mediante la citometría de flujo para 
el ensayo de muerte celular. 
 
 
Figura 4.8 Ejemplo del gráfico de los resultados procesados de citometría de flujo para el estudio de 
muerte celular en el que se muestran las señales de Anexina V-FITC (verde) y de yoduro de 
propidio (azul). 
 
Estudio de ciclo celular. 
 Mediante este estudio se estudia la etapa proliferativa en la que se encuentran las 
células: las interfases G0 y G1 en las que las células crecen físicamente, la fase de síntesis de 
material genético S en la que las células copian el ADN, la interfase G2 en la que las células 
organizan el contenido para la separación, y termina el ciclo con una fase de división mitótica 
M en la que las células dividen el ADN duplicado y el citoplasma en dos nuevas células. 
 Para llevar a cabo este ensayo, se pusieron en contacto las células en confluencia con 





metabolismo celular realizado previamente. Tras 24h, las células se lavaron cuidadosamente 
tres veces y, finalmente, se recogieron en PBS. Las células tratadas se fijaron con etanol 70% 
(v/v) frío. Tras 24h de incubación a 4°C se trataron con el Kit RNAsa/yoduro de propidio 
(Inmmunostep, Salamanca, España) durante 15 min a temperatura ambiente [503]. La proteína 
RNAsa digiere el contenido de ARN de las células para evitar la interferencia de este material 
genético. Por otra parte, el yoduro de propidio tiene una elevada afinidad por las moléculas 
de ADN de doble cadena, por lo que permite cuantificar la cantidad de ADN contenido en 
cada célula y, así, relacionarlo con la etapa de ciclo celular en la que se encuentra dicha célula. 
 De esta forma se puede diferenciar entre las fases G0/G1, en las que la intensidad de 
señal será menor, la fase S que tendrá una intensidad de señal intermedia, y las fases G2 y M, 
en las que la intensidad de señal mayor. Se esquematiza en la Figura 4.9 un ejemplo de los 
resultados que se obtienen mediante este estudio celular. 
 
 
Figura 4.9 Ejemplo del gráfico de los resultados procesados de citometría de flujo para el estudio 
del ciclo celular en el que se muestran las señales de yoduro de propidio en función de la 
cantidad de ADN cuantificado. Siendo G0: fase quiescente, G1: primera fase de crecimiento, S: fase 
de síntesis, G2: segunda fase de crecimiento y M: fase de mitosis. 
 
 
4.2.1.8 Análisis estadísticos. 
 Se realizó el análisis estadístico de los datos mediante el análisis de la varianza 










4.2.2 Resultados y discusión. 
Optimización de la síntesis. 
 La optimización de una síntesis mediante la técnica de electroespray es un proceso 
complejo debido al elevado número de variables que pueden influir en la misma. Por esta 
razón, se fijaron algunas de estas variables y se fueron modificando otras, tal y como se 
muestra en la Tabla 4.6. Basándose en la experiencia previa del grupo de investigación, se fijó 
la distancia entre la aguja y el colector a 10 cm y el flujo de inyección de la disolución 
polimérica a 0.5 mL/h, aumentándolo a 1 mL/h únicamente cuando se obtenían resultados 
positivos para ver, así, si se podía aumentar el rendimiento de producción sin desestabilizar 
del cono de Taylor. 
 Los resultados obtenidos en este proceso de optimización se muestran en la Figura 
A4.2. En las síntesis con disolventes como DCM (ES3-ES4), DCM:DMF (1:1) (ES5-ES8), 
cloroformo:DCM (ES9-ES12), cloroformo:DCM (ES13-ES16) y cloroformo (ES25-ES34), cuando 
la concentración de la disolución polimérica es de 3% (p/v) (Figura A4.2-ES1, ES5, ES9, ES13 y 
ES25) y algunas de concentración 8% (p/v) (ES2, ES10, ES26), se obtienen partículas que tienen 
una morfología en forma de discos. Mejia et al. [504] atribuyeron esta morfología aplanada, 
descrita como forma de glóbulos rojos, a la evaporación del disolvente. Brevemente, la 
composición de la gota se encuentra inicialmente distribuida de forma isotrópica, pero es 
cuando el disolvente se evapora y la cantidad de polímero es inferior a la de disolvente en la 
gota, éste último se deposita en una de las caras de la esfera formando estas morfologías 
cilíndricas planas. Cuando se utiliza la mezcla de disolventes etanol:acetona, no se observan 
las morfologías aplanadas, posiblemente debido a que las gotas formadas sean de menor 
diámetro, como se observa en la Figura A4.2-ES17. En las síntesis de concentraciones de 10-
13% (p/v) se observa que, conforme se aumenta la cantidad de polímero en la disolución, va 
aumentando la esfericidad (Figura A4.2-ES3-4, ES7-8, ES11, ES15-14 y ES27-31). En el caso de 
los disolventes cloroformo:DCM observamos que a partir de una concentración de 13% (p/v) 
(ES12) se obtienen fibras y partículas, igual que ocurre a partir de la concentración de 10% 
(p/v) en el caso de etanol:acetona (ES23-24) o de la concentración de 20% (p/v) en el caso de 
cloroformo, obteniendo sólo fibras cuando se aumenta la concentración a 30% (p/v) en 
cloroformo[505]. 
 En el proceso de optimización también se observaron diferencias entre disolventes. 
Estas diferencias se encuentran influenciadas por la viscosidad y densidad de la disolución, 
pero también por la conductividad del disolvente, la tensión superficial de la mezcla y la 
presión de vapor del disolvente. Por ejemplo, para la misma concentración polimérica, cuando 
el disolvente es DCM (ES4) se obtienen partículas de mayor diámetro que cuando el disolvente 
es una mezcla DCM:DMF (1:1) (ES8). Una posible explicación es la diferencia de la tensión 





4.1), por lo que al aumentar la proporción de DMF tenderá a aumentar y, con ello, el jet puede 
romperse en gotas más pequeñas. Observación que coincide con lo publicado en el estudio de 
Marín et al. [506], en el que observaron que, para una misma conductividad y flujo, al reducir 
la concentración de agentes tensioactivos de la disolución y, por lo tanto, al aumentar la 
tensión superficial, se obtuvieron diámetros mayores del jet.  
 Sin embargo, en un estudio más exhaustivo llevado a cabo por Zhang et al. [507] 
compararon los efectos de las diferentes concentraciones y distintos disolventes sobre el 
diámetros del jet formado. Entre sus resultado obtenidos se puede observar que aquella 
condición con mayor tensión superficial fue la generado por el disolvente anisol, también fue 
la que rindió mayor diámetro del jet, sin embargo también se trata de la condición que mayor 
viscosidad presentaba, lo que coincide con lo descrito en el apartado 4.1.1.2, no se puede 
atribuir un cambio de comportamiento a tan sólo un parámetro de la síntesis ya que se deben 
tener en cuenta también el resto de propiedades de la disolución polimérica que, en conjunto, 
van a influenciar en el tamaño y en la morfología del jet obtenido en el proceso de electrospinner. 
 En la Figura A4.2 se encuentra enmarcada en azul la imagen de las partículas obtenidas 
con las condiciones óptimas con las que se trabajó en esta Tesis doctoral, correspondiendo a 
síntesis de sub-micropartículas y micropartículas. Las correspondientes a la síntesis de sub-
micropartículas fueron: Eudragit® RS100 3% (p/v) disuelto en etanol:acetona (1:1), con un 
caudal 0.5 mL/h y una distancia fija de 10 cm (ES17), mientras que las de la síntesis de 
micropartículas fueron: Eudragit® RS100 13% (p/v) disuelto en cloroformo, con un caudal 0.5 
mL/h y una distancia fija de 10 cm (ES28). El diámetro de partícula obtenido en ambas síntesis 
difiere en un orden de magnitud aproximadamente. A parte del diferente comportamiento 
debido a que los disolventes utilizados son distintos, se puede concluir con que un parámetro 
altamente influyente en esta diferencia de diámetros es la concentración polimérica y, por lo 
tanto, la viscosidad. Es decir, siendo la viscosidad de la menos concentrada 3.9 ± 0.04 mPa/s y 
la de la disolución más concentrada 56.8 ± 7.8 mPa/s, el diámetro de partícula obtenido es 
mayor conforme aumenta esta propiedad. Las partículas obtenidas fueron estables, 
homogéneas y con una superficie libre de poros. 
Caracterización de las partículas sintetizadas por electroespray y de la 
encapsulación de antibióticos modelo. 
 Resulta de elevado interés la comparación de ambos tipos de partículas como vectores 
de transporte, tema en el cual se profundiza en el Capítulo V, para la administración oral de 
antibióticos modelo debido a la diferencia de diámetros. Florence et al. [508] investigaron los 
factores que afectan a la biodistribución de los vectores en su administración oral. Entre los 
factores se encuentran la superficie, el tamaño, la presencia de ligandos específicos, la forma y 
elasticidad o la carga superficial, entre otros. Tras el proceso de optimización, en este capítulo 
de Tesis se han sintetizado sub-micropartículas (217.1 ± 57.3 nm) y micropartículas (2.6 ± 0.4 





mayor interés en la comparación. Hay estudios que demuestran que las nanopartículas se 
acumulan en los tejidos mucho más fácilmente que las micropartículas [52]. Pero, además de 
obtener una buena distribución de tamaños, resulta imprescindible tener en cuenta la 
capacidad de carga del vector y el perfil de liberación del mismo.  
Se sintetizaron sub-micropartículas a partir de una disolución al 3% (p/v) Eudragit® 
RS100 disuelto en etanol:acetona (1:1), que se cargó en una jeringa de plástico de 10 mL de 
volumen y se inyectó a través de una aguja (22 gauge), a un caudal de 0.5 mL/h, conectada a 
una fuente de alimentación con un voltaje positivo de 12.5 kV. El plato colector, de 80 mm de 
diámetro, se fijó a 10 cm de distancia a la aguja y se le aplicó un voltaje negativo de -4.7 kV, 
hasta que se estabilizó el cono de Taylor, en condiciones de temperatura ambiente y con una 
humedad relativa del 30 al 50%. Se sintetizaron sub-micropartículas con una elevada 
productividad, ya que el rendimiento de la síntesis fue un 97.1 ± 3.9%, siendo esta elevada 
productividad característica de las síntesis mediante técnicas electrodinámicas [509]. Estas 
sub-micropartículas mostraron una distribución de tamaños homogénea, con un diámetro 
medio de 217 ± 57.3 nm, determinado a partir de la medida de las partículas de las imágenes 
de SEM (N = 150). Por otro lado, el diámetro hidrodinámico en suspensión coloidal fue de 
452.0 ± 81.4 nm, determinado mediante dispersión dinámica de luz (DLS). El índice de 
polidispersidad (PDI), demostró la homogeneidad de las partículas, siendo su valor 0.032 
(considerándose 0-0.1 distribución homogénea, mientras que >0.1 distribución de tamaños 
heterogénea [425]). Además, cabe destacar la carga superficial positiva, con un valor de 
potencial Z de 45.3 ± 1.9 mV, lo que les confiere propiedades mucoadhesivas (Figura 4.10-d). 
Por otro lado, se sintetizaron micropartículas (MPs) a partir de una disolución de 13% 
(p/v) Eudragit® RS100 disuelto en cloroformo, que se cargó en una jeringa de plástico de 10 
mL de volumen y se inyectó a través de una aguja (22 gauge), a un caudal de 0.5 mL/h, 
conectada a una fuente de alimentación con un voltaje positivo de 6.4 kV. El plato colector, de 
80 mm de diámetro, se fijó a 10 cm de distancia a la aguja y se le aplicó un voltaje negativo de 
-3.4 kV, hasta que se estabilizó el cono de Taylor en condiciones de temperatura ambiente y 
con una humedad relativa del 30 al 50%. También se sintetizaron micropartículas con un 
elevado rendimiento en la producción de 90.2 ± 3.9%. Las micropartículas se caracterizaron 
por SEM, resultando una distribución de tamaños muy homogénea, siendo el diámetro medio 
de 2.6 ± 0.4 µm, y confirmando por lo tanto que las condiciones óptimas seleccionadas 
permiten conseguir una buena estabilización del jet. Por otro lado, el diámetro hidrodinámico 
de las micropartículas en dispersión coloidal fue algo mayor, de 2.8 ± 0.3 µm. El PDI calculado 
a partir de la distribución de tamaños de SEM fue de 0.011 (< 0.1), lo que apoyó también la 
homogeneidad de la síntesis. La carga superficial determinada por el potencial Z también 
resultó positiva para las micropartículas, 42.2 ± 1.8 mV, por lo que también presentaban 





 La relación entre la carga superficial y la propiedad mucoadhesiva de partículas 
poliméricas la demostraron Bonferoni et al. [510] mediante la interacción de nanopartículas de 
quitosano con valores de potencial Z positivos con mucina, cargada negativamente debido a 
la presencia mayoritaria de ácido siálico. La interacción electrostática y el carácter 
mucoadhesivo se determinó mediante la media del potencial Z, el cual disminuyó al 
neutralizarse las cargas por la interacción electrostática.  
 
 
Figura 4.10 Caracterización de las partículas de Eudragit® RS100 optimizadas y sintetizadas por 
electroespray: a) imagen de la morfología de las sub-MPs de SEM, b) histograma de la 
distribución de tamaños (N=150), c) parámetros utilizados en la síntesis, d) resultados de la 
caracterización de las sub-MPs, e) imagen de la morfología de las MPs de SEM, f) histograma de 
la distribución de tamaños (N=150), g) parámetros utilizados en la síntesis y h) resultados de la 
caracterización de las MPs. 
 
 
 Respecto a la influencia de los parámetros de síntesis puede concluirse que, mediante 
la técnica de electroespray, se pueden obtener partículas de diferentes rangos de diámetros 
mediante la modificación de la disolución polimérica. Como se explica en el apartado 4.1.1.2 
de la introducción, aumentando la concentración de polímero y modificando el disolvente se 
obtienen soluciones con diferentes viscosidades. En este caso, las sub-micropartículas fueron 
sintetizadas a partir de una disolución polimérica con una viscosidad de 3.9 ± 0.04 mPa/s 
(Figura 4.10-c) y las micropartículas a partir de una disolución polimérica con una viscosidad 
de 56.8 ± 7.8 mPa/s (Figura 4.10-g). Se observó, por lo tanto, un aumento de diámetro con el 
aumento de la viscosidad, aunque ésta no sea la única propiedad de la disolución que influye 
en el tamaño de partícula. 
Encapsulación de rifampicina. 
 Considerando que en la formulación y producción de vectores terapéuticos es muy 
importante obtener la mayor carga posible del componente terapéutico, se ensayaron 
diferentes concentraciones de antibiótico en la solución polimérica, entre 10 y 20% (p/p) 





de las síntesis mediante la recta de calibrado realizada previamente (Figura A4.3). Las 
cantidades de rifampicina con las que se trabajaron fueron aquellas con las que se obtuvo una 
carga en la partícula mayor y una mejor estabilización del cono de Taylor. Una pérdida de 
fármaco en la encapsulación por electroespray puede deberse a una inestabilidad del jet, que 
provoque que éste quede en el exterior de la partícula producida y se pierda al formarse el 
espray [190]. La Figura A4.4 muestra como existe una tendencia clara entre la carga del 
fármaco conseguida y la concentración inicial del mismo en la disolución de partida. Es por 
este motivo por el que, en el caso de las sub-micropartículas, se trabajó con un 20% (p/p) 
respecto al polímero, aunque en todos los ensayos se obtuvieron eficiencias de encapsulación 
superiores al 70%. La tendencia del aumento de la carga de fármaco con la concentración inicial 
del mismo también se reproduce en el caso de las micropartículas (Figura A4.4-b), aunque en 
este caso se ha considerado óptimo trabajar con un 15% (p/p) respecto al polímero ya que a 
concentraciones mayores aparecían fibras, posiblemente debido al aumento de la viscosidad 
de la disolución. 
 Cuando las partículas se cargaron con el antibiótico rifampicina se observaron ligeras 
diferencias respecto a las que no contenían dicho antibiótico. En el caso de las sub-
micropartículas, el diámetro medio fue muy similar (217.1 ± 57.3 nm y 224.3 ± 73.5 nm para 
partículas no cargadas y cargadas, respectivamente), mientras que el diámetro hidrodinámico 
fue de 448.1 ± 25.0 nm, considerándose también homogéneas con un valor del índice de 
polidispersidad de 0.032 (< 0.1). Por otro lado, su carga superficial se vio disminuida 
alcanzando un valor de 23.9 ± 2.7 mV, frente a los 45.3 ±1.9 mV de las sub-micropartículas sin 
rifampicina. Como se observa en la Figura 4.11, la eficiencia de encapsulación fue de 82.9 ± 
1.0%, alcanzando una capacidad de carga de 0.14 mg de rifampicina por mg de partícula total.  
 
Figura 4.11 Caracterización de la encapsulación de rifampicina al 20% (p/p) en sub-MPs: a) imagen 
de la morfología de las sub-MPs de SEM, b) histograma de la distribución de tamaños (N=150), c) 





 Las micropartículas obtenidas que encapsulaban rifampicina mantuvieron el diámetro 
medio, siendo este de 2.7 ± 0.3 µm, respecto a 2.6 ± 0.4 µm de las micropartículas sin 
rifampicina. Sin embargo, la carga superficial redujo su valor desde 42.2 ± 1.8 mV de las 
micropartículas sin rifampicina hasta alcanzar el valor de 28.9 ± 2.6 mV de las micropartículas 
con rifampicina, manteniendo aun así las propiedades mucoadhesivas. Como se muestra en 
la Figura 4.12, la eficiencia de encapsulación fue de 99.3 ± 1.6%, alcanzando una capacidad de 
carga de 0.13 mg de rifampicina por mg de partícula total. 
 En estudios previamente publicados, se encuentran eficiencias de encapsulación y 
capacidades de carga del antibiótico rifampicina inferiores a las obtenidas. En el estudio de 
Mei et al. [511] obtuvieron eficiencias de encapsulación de 61.9% con una capacidad de carga 
de 1.5% mediante el método de emulsión simple. Por otro lado, Pandit et al. [512] encapsularon 
rifampicina en partículas de PLGA y PCL obteniendo como máxima eficiencia de 
encapsulación un 63.5% mediante el método de emulsión simple y 54.7% mediante el método 
de emulsión doble. En otro trabajo, Soto et al. [513] cargaron partículas polisacáridas de 
glucanos a través de un atrapamiento químico, con eficiencias de encapsulación de 80% y 
capacidad de carga de 10% (p/p).  
 
 
Figura 4.12 Caracterización de la encapsulación de rifampicina al 15% (p/p) en MPs: a) imagen de la 
morfología de las MPs de SEM, b) histograma de la distribución de tamaños, c) resultados de la 
caracterización de las MPs y d) resultados de la encapsulación de rifampicina. 
 
 Mediante FTIR se realizó un estudio para evidenciar la presencia de posibles 
interacciones entre el polímero y el antibiótico, tanto en el caso de las sub- micropartículas 
como de las micropartículas producidas mediante electroespray. En la Figura 4.13-a puede 
observarse el espectro infrarrojo de la rifampicina en su forma II, indicándose los picos 





 En la Figura 4.13-b se observa la presencia de los picos característicos tanto del 
antibiótico como del polímero en el espectro correspondiente a la mezcla física (línea roja). Por 
otro lado, comparando el espectro de las partículas sin fármaco con el de las partículas con 
fármaco se observa que el espectro predominante corresponde al polímero Eudragit® RS100. 
Se puede observar en los espectros de ambas partículas cargadas con el antibiótico el pico 
correspondiente al grupo amida C=O correspondiente al número de onda 1566 cm-1 del 
antibiótico (Figura 4.13-c). Sin embargo, debido a la sensibilidad del método, que no resulta 
suficiente para detectar de manera eficaz la rifampicina encapsulada, no se puede descartar la 
presencia de algún otro tipo de interacción. 
 
 
Figura 4.13 a) Espectros FTIR del antibiótico rifampicina y sus picos característicos, b) espectros 
FTIR de las sub-MPs y MPs con y sin fármaco encapsulado. Se muestra el espectro de rifampicina 
(línea naranja) con los picos característicos con líneas punteadas, de las MPs y sub-MPs sin fármaco 
(líneas verdes) y de las MPs y sub-MPs con rifampicina encapsulada (líneas azules), c) región 
ampliada entre 2000 y 600 cm-1. 
 
 En la Figura 4.14 se muestra el difractograma de rayos X del antibiótico y de ambos 
tipos de partículas con y sin antibiótico. Se pueden observar en el difractograma del antibiótico 
los picos característicos a 9.9 y 11.3° propios de la forma II [426]. En el correspondiente a las 
sub-micropartículas y micropartículas sin antibiótico se observa la curvatura en forma de halo 
propia del polímero en su estado amorfo. En el difractograma de ambos tipos de partículas 
con el antibiótico encapsulado, se observa la misma curvatura en forma de halo 
correspondiente al polímero, sin poder detectar los picos correspondiente a la rifampicina 






Figura 4.14 Caracterización del antibiótico rifampicina y de las partículas sintetizadas por electrospray 
con y sin antibiótico por difracción de rayos X (XRD). Se muestra la rifampicina (naranja), las MPs y 
sub-MPs sin rifampicina (verde) y las MPs y sub-MPs con rifampicina encapsulada (azul). 
 
Encapsulación de ciprofloxacino. 
 Cuando se encapsuló el antibiótico ciprofloxacino se presentaron diferentes problemas. 
El primero de ellos fue la solubilidad del compuesto, puesto que el máximo de solubilidad de 
este antibiótico en HCl 0.1N es de 30 mg/mL. Para inyectar, a través de la aguja, este compuesto 
de diferente naturaleza que el polímero en el que se quiere encapsular, se probó la técnica 
coaxial, ya que la emulsión previa reducía drásticamente la concentración de fármaco que iba 
a ser introducido en las partículas. Para ello, se inyectó por la aguja externa la disolución 
polimérica y por la aguja interna la disolución de base acuosa del fármaco. Al aplicar la técnica 
coaxial, tanto en la síntesis de sub-micropartículas como en la de micropartículas, se 
desestabilizaba el cono de Taylor y no se consiguieron obtener partículas debido a la elevada 
cantidad de medio acuoso. Se buscaron alternativas para la disolución del fármaco (Figura 
A4.5) hasta que finalmente se consiguió una elevada disolución de ciprofloxacino en TFA (~100 
veces más). 
 Para evitar la desestabilización del jet al utilizar la técnica coaxial y utilizando TFA 
como disolvente del ciprofloxacino, se llevó a cabo la técnica de emulsión, estabilizando dicha 
emulsión con el surfactante Twenn80. En el caso de las sub-micropartículas en etanol:acetona, 
al cabo de 1 hora, se producía una separación de las fases, obteniéndose un precipitado blanco 
en el fondo de la jeringa. Los disolventes implicados en este proceso de “emulsión” eran 
miscibles, por lo que se estaba produciendo una síntesis de partículas por nanoprecipitación, 
lo que se confirmó mediante las imágenes de SEM de la disolución que se adjuntan en la Figura 
A4.6, por lo que se descartó la encapsulación del antibiótico con estos disolventes. 
 En el caso de la encapsulación de ciprofloxacino en las micropartículas, utilizando TFA 





cloroformo estabilizada con Tween80, se obtuvieron partículas de menor diámetro, 1.1 ± 0.3 
µm, frente a 2.6 ± 0.4 µm de las micropartículas sin fármaco (Figura 4.15). Este hecho, 
probablemente se debe a las propiedades modificadas de la disolución polimérica al añadir 
tanto TFA como un agente tensioactivo. El diámetro hidrodinámico de las partículas en 
dispersión coloidal aumento hasta 2.6 ± 1.4 µm, obteniéndose un índice de polidispersidad de 
0.2 (> 0.1), lo que quiere decir que el tamaño de las partículas era heterogéneo. Probablemente 
este aumento en el índice de polidispersidad se deba a aglomeraciones de partículas. Por otro 
lado, la carga superficial también redujo su valor hasta alcanzar 35.6 ± 1.5 mV, frente al 
potencial Z de 42.2 ±1.8 mV de las micropartículas vacías, presentando también propiedades 
mucoadhesivas. La eficiencia de encapsulación alcanzó un valor de 86.9 ± 6.9% y la capacidad 
de carga de 0.11 mg de ciprofloxacino por mg de partícula total.  
 La eficiencia de encapsulación y la capacidad de carga del ciprofloxacino en las 
micropartículas mediante la técnica de electroespray obtenidas resultaron ser mayores que lo 
reportado en bibliografía. En estudios previamente realizados, Arafa et al. [514] encapsularon 
en nanopartículas de PLGA y de PLGA recubiertas con quitosano el antibiótico ciprofloxacino 
mediante el método de doble emulsión con eficiencias de encapsulación reportadas de 64% y 
78% respectivamente. Sin embargo, en el trabajo de Ho et al. [515] observaron que en 
nanovectores basados en polisacáridos la eficiencia de encapsulación resultó aproximada al 
90%, pero la capacidad de carga no alcanzaba el 9%. Cabe destacar que en ambos casos se 
utilizaron otras técnicas de encapsulación. 
 
Figura 4.15 Caracterización de la encapsulación de ciprofloxacino al 15% (p/p) en TFA estabilizado 
con 0.5% (p/p) de Tween80 en MPs: a) imagen de la morfología de las MPs de SEM, b) histograma de 
la distribución de tamaños, c) resultados de la caracterización de las MPs y d) resultados de la 
encapsulación de ciprofloxacino. 
 Como en la encapsulación de rifampicina, se analizaron los espectros FTIR para evaluar 





encapsulado. En la Figura 4.16-a se observan los picos característicos del ciprofloxacino, los 
cuales son: 3048 y 2843 cm-1 correspondientes a los –CH– del grupo fenilo, 1622 cm-1 
correspondiente al grupo carboxilo –COOH, 1289 cm-1 del enlace C-F y los picos 1727 y 1372 
cm-1 del grupo carbonilo (C=O) y de las vibraciones de los grupos –CH2– y –CH3, 
respectivamente [516].  
 En la Figura 4.16-b se observa la presencia de los picos característicos tanto del 
antibiótico como del polímero en el espectro correspondiente a la mezcla física (línea roja). De 
la misma forma que se ha comentado anteriormente, comparando el espectro de las partículas 
sin fármaco con el de las partículas con fármaco se observa que el espectro predominante 
corresponde al polímero Eudragit® RS100. Se puede observar en el espectros de las partículas 
cargadas con el antibiótico el pico correspondiente al grupo carboxilo correspondiente al 
número de onda 1622 cm-1 del antibiótico (Figura 4.16-c). Como en el caso de la rifampicina, 
no resulta suficiente la sensibilidad del método para detectar de manera eficaz el 
ciprofloxacino encapsulado, por lo que tampoco se puede descartar la presencia de algún otro 
tipo de interacción. 
 
 
Figura 4.16 Espectros FTIR de las MPs-Cpx . Se muestra el espectro de ciprofloxacino (línea azul) 
con los picos característicos con líneas punteadas, de las partículas con ciprofloxacino encapsulado 
(línea morada) y de Eudragit® RS100 (línea gris), b) región ampliada entre 1800 y 1600 cm-1. 
 
 
 En la Figura 4.17 se muestra el difractograma de rayos X del antibiótico y de las 
partículas con y sin antibiótico. Se pueden observar en el difractograma del ciprofloxacino los 





[517]. En el difractograma de las partículas sin antibiótico se observa la curvatura en forma de 
halo correspondiente al estado amorfo del polímero, mientras que, en el de las partículas con 
el antibiótico encapsulado, se observan unos pequeños picos que corresponden con los del 
fármaco en su estado cristalino, aunque se observan con menor intensidad debido al bajo 
contenido de fármaco en la muestra comparado con el antibiótico puro. 
 
 
Figura 4.17 Caracterización del antibiótico ciprofloxacino y de las partículas sintetizadas por 
electrospray con y sin antibiótico por difracción de rayos X (XRD). Se muestra el ciprofloxacino (azul), 
las MPs sin ciprofloxacino (verde) y las MPs con ciprofloxacino (morado). 
 
Cuantificación de la liberación in vitro del fármaco encapsulado. 
Para llevar a cabo la cuantificación del fármaco liberado y encapsulado, se realizaron 
las curvas de calibrado en los diferentes medios: fluido gástrico simulado y PBS, las cuales se 
adjuntan en la Figura A4.3 del anexo. 
 Se estudiaron los perfiles de liberación acumulativa tanto de las sub-micropartículas 
de rifampicina como de las micropartículas tanto de rifampicina como de ciprofloxacino. Se 
observó una reducida liberación del fármaco encapsulado durante las 2h de incubación en 
fluido gástrico simulado. Se cuantificó tan sólo un 2.1 ± 0.2 %, 2.8 ± 0.6 % y 1.3 ± 0.4% durante 
este periodo de tiempo para las sub-micropartículas -rifampicina, micropartículas-rifampicina 
y micropartículas-ciprofloxacino, respectivamente. Posteriormente, se llevó a cabo una 
liberación durante 75 días en la que no se alcanzó una liberación del 100% en ninguno de los 
casos. En la Figura 4.18 se muestran las curvas de liberación de los antibióticos. En todos los 
perfiles se observa una liberación más pronunciada durante las primeras 24 horas, siendo 
posteriormente la liberación sostenida y mucho más lenta. Sin embargo, a pesar del 
prolongado tiempo de liberación de 75 días, más del 50% del antibiótico encapsulado quedaba 
aún atrapado en el interior de las partículas, aunque estas habían perdido ya su morfología 





liberación parecen evidenciar algún tipo de interacción entre el polímero y el antibiótico 
encapsulado, aunque sea de carácter débil, a pesar no haber podido ser ratificadas mediante 
espectroscopía infrarroja. Una supuesta interacción entre el polímero y los antibióticos 
encapsulados resulta clave para comprender por qué el porcentaje de antibiótico liberado 
aumenta tan lentamente. No obstante, es necesario resaltar que una liberación prolongada en 
el tiempo evidencia que los vectores diseñados cumplen con las especificaciones para las 
cuales fueron diseñados. 
 
Figura 4.18 Perfiles de liberación de los diferentes tipos de partículas y distintos antibióticos 
encapsulados durante 75 días : a) sub-MPs con rifampicina encapsulada, b) MPs con rifampicina 
encapsulada y c) MPs con ciprofloxacino encapsulado. 
 
 En las imágenes de SEM de la Figura 4.19 se observa que todas las partículas, tras 2h 
en contacto con fluido gástrico simulado, mantenían su morfología. Además, estas imágenes, 
ayudan a entender las limitadas liberaciones que se obtuvieron para los tres tipos de vectores 
de transporte de antibióticos. Se observa que el polímero no se degrada ni se disuelve en el 
medio fisiológico, sino que se va perdiendo la morfología de las partículas, por un posible 
mecanismo de erosión, y parece que se funden entre ellas, dando lugar a una liberación 
posiblemente por difusión del interior de la matriz polimérica al exterior. Como se observa en 
las imágenes, parece ser que la aglomeración polimérica sea la responsable de dificultar e 
impedir la difusión del fármaco al medio externo, por eso se observa una liberación tan lenta 







Figura 4.19 Imágenes de SEM a diferentes puntos de la liberación in vitro: tras 2h en fluido gástrico 
simulado, tras 24h, 7, 25 y 60 días en PBS, de las sub-MPs y MPs con rifampicina encapsulada y de 
las MPs con ciprofloxacino encapsulado. 
 
 El mecanismo anteriormente supuesto mediante el análisis del cambio de morfología 
de las sub-micropartículas y micropartículas cargadas de fármaco y, posiblemente, la 
presencia de alguna interacción intermolecular, se puede corroborar mediante el estudio de la 
cinética de liberación. Mediante los ajustes matemáticos de primer orden, Higuchi, Peppas-
Sahlin, Lindner-Lippold y Korsmeyer-Peppas. (Figura A4.7). Se estudiaron los mecanismos 
que contribuían a cada una de las liberaciones, de la misma manera que se explica en el 
Capítulo II.  
 El mejor ajuste matemático para la cinética de liberación de las sub-micropartículas con 
rifampicina (R2 = 0.9937) y de las micropartículas con rifampicina (R2 = 0.9948) corresponde a 
la ecuación propuesta por Peppas y Sahlin [518], reflejando las liberación mediante la difusión 
de Fick (constante k1) y una menor aportación del hinchamiento de la matriz polimérica 
(constante k2). Como puede observarse en los datos de la Tabla 4.7, en ambos casos la constante 
relacionada con la liberación del fármaco debida al hinchamiento polimérico tiene una 
contribución negativa, por lo que el proceso de liberación está dominado, principalmente, por 
la difusión desde y a través del polímero. Según describen Peppas y Sahlin, para un perfil de 
liberación dominado por el proceso liberación por difusión de Fick, el valor del coeficiente n 
debe de tener un valor de 0.43 aproximadamente. Sin embargo, cuando este valor es de 0.3 ± 
0.1, puede deberse a una liberación dominada por difusión anómala o de un sistema de 
partículas con una elevada dispersidad de tamaños [519]. En el caso de estas partículas, el 





tamaño, por lo que puede deducirse que la liberación está dominada por el proceso de difusión 
anómala a través del polímero, con un lento reordenamiento de las cadenas poliméricas [520]. 
 En cuanto al ajuste matemático para la cinética de liberación de las micropartículas de 
ciprofloxacino (R2 = 0.9219), el modelo que mejor se ajustó fue el propuesto por Korsmeyers y 
Peppas [521], siendo la liberación únicamente dominada por el proceso de difusión (constante 
k). Se observa de nuevo un valor del coeficiente n < 0.43 para la liberación del antibiótico de 
un sistema de partículas homogéneo, por lo que, además de la liberación mediante la difusión 
anómala a través del polímero, se puede apreciar una posible contribución de alguna 
interacción intermolecular polímero-ciprofloxacino al darse sostenidamente en el tiempo 
[520]. 
 
Tabla 4.7 Valores de los diferentes parámetros y de los coeficientes de correlación de los mejores 
modelos matemáticos ajustados a los perfiles de liberación in vitro. 
Vector Modelo matemático Ecuación* Parámetros 
NPs -  








R2 = 0.994 
k1 = 16.5 
k2 = -1.3 
n = 0.39 
MPs -  








R2 = 0.995 
k1 = 11.2 









R2 = 0.922 
k = 11.5 
n = 0.19 
 
 En conjunto, los mecanismos de liberación basados en la difusión y las imágenes del 
proceso de liberación in vitro, parecen indicar que la liberación que se da en las primeras horas 
es la del antibiótico superficial o en las capas más próximas a la superficie de la matriz 
polimérica. Posteriormente, la liberación se ralentiza, pero continúa de forma sostenida, 
probablemente debido a la dificultad de difusión del antibiótico más interno, como se ha 
observado en las imágenes de SEM. Comportamientos similares se observaron en otros 
polímeros también basados en copolímeros acrílicos, como el poli(metil-metacrilato) (PMMA), 
ampliamente empleado para prótesis e implantes. Van de Belt et al. [522], desarrollaron un 
cemento óseo para prótesis con liberación controlada de fármacos basados en PMMA 
impregnado con gentamicina para estudiar su proceso de liberación para implantes y 
observaron que la liberación inicial se trataba de un fenómeno superficial siendo, 
posteriormente, controlado por la porosidad del cemento. Además, obtuvieron tasas de 





estos perfiles de liberación de sistemas basados en PMMA que, si bien coinciden con que 
constan de dos fases: una más rápida inicial seguida de una segunda lenta y sostenida, 
discrepan en el mecanismo por el que se llevan a cabo. Algunos investigadores concluyen con 
que el proceso se da únicamente por difusión a través de la matriz de PMMA; otros piensan 
que tan sólo difunde el fármaco a través de poros y huecos en la matriz polimérica; también 
los hay que defienden que tan sólo se trata de un fenómeno pasivo superficial. Es decir, hay 
una amplia variedad de opiniones sobre el mecanismo de liberación de antibióticos de 
sistemas de PMMA [523]. 
Estudio in vitro de la acción bactericida del fármaco encapsulado. 
 Para poder evaluar el efecto bactericida de las partículas con y sin antibiótico en su 
interior, se estudió la MIC y MBC del ciprofloxacino libre, habiendo determinado las 
concentraciones de interés de la rifampicina libre en el Capítulo III (Figura A3.4). Los valores 
resultantes de este primer estudio sobre el antibiótico ciprofloxacino, cuyos resultados se 
adjuntan en la Figura A4.8, fueron: MIC del ciprofloxacino 0.25 µg/mL, mientras que la MBC 
se encontró entre los valores 0.5-1 µg/mL, valores que coinciden con la literatura [524][525]. 
 Como se observa en los resultados de la Figura 4.20 (a-c), las partículas sin antibióticos 
no ejercían efecto bactericida por sí mismas, permitiendo un crecimiento similar a las bacterias 
control, es decir, sin tratamiento. 
 Respecto a las sub-micropartículas y micropartículas de rifampicina (Figura 4.20-a), se 
comprobó que cuando se añadían partículas que liberaban en las primeras 24h una 
concentración de rifampicina que superaba la MBC no se producía crecimiento alguno (1 y 0.1 
mg/mL de sub-micropartículas, correspondiente a una concentración de rifampicina 
teóricamente liberada mayor a 1.3 µg/mL). Para concentraciones menores (0.01 y 0.005 mg/mL 
de partículas, correspondiente a una concentración de rifampicina teóricamente liberada 
mayor de 0.06 µg/mL, cercana a la concentración MIC) se observaron diferencias significativas 
entre la actividad bactericida de las partículas frente a la del fármaco libre, observando mayor 
efecto de las sub-micropartículas y micropartículas. Por lo tanto, mediante la encapsulación 
del fármaco no se produjeron modificaciones estructurales que afectasen a la actividad 
antimicrobiana del mismo. Además, parece haber un efecto por contacto entre las partículas y 
las bacterias debido a esta mayor actividad antimicrobiana de las partículas. La carga 
superficial positiva de las partículas (23.9 ± 2.7 mV, 28.9 ± 2.6 mV, 35.6 ± 1.5 mV para las nano 
y micropartículas con rifampicina y micropartículas con ciprofloxacino, respectivamente) 
podría favorecer este efecto de contacto con la pared bacteriana. Se trataría de interacciones 
electrostáticas gracias a la carga negativa debido a la presencia de ácidos teicoicos aniónicos 
en la superficie de los microorganismos [447]  
 En las imágenes de SEM (Figura 4.20 (d-g)), se demuestra el contacto producido entre 





ambas debido a la diferencia de cargas superficiales. Este hecho puede ser el causante de que 
el antibiótico más superficial de las partículas sea más accesible a las bacterias y por eso actúe 
antes que el que se encuentra libre en la dispersión.  
 Por último, en el caso de la encapsulación de ciprofloxacino no se observó crecimiento 
a concentraciones teóricas de antibiótico superiores a la MBC (1 y 0.1 mg/mL de partículas, 
correspondiente a una concentración mayor a 1.4 µg/mL de ciprofloxacino). La actividad del 
ciprofloxacino encapsulado y del antibiótico libre resultó similar para concentraciones de 
partículas más bajas (0.01 y 0.005 mg/mL) sin apenas encontrar diferencias, probablemente 
debido a que, en este caso, la concentración MIC no se encuentre tan próxima como en los 
ensayos con rifampicina. Por lo que el ciprofloxacino no sufrió alteraciones estructurales que 
afectaran a su actividad antimicrobiana durante la encapsulación. 
 
 
Figura 4.20 Viabilidad de S. aureus en presencia de partículas vacías, antibiótico libre (concentración 
teóricamente liberada en el tiempo de contacto con las bacterias, 24h), partículas con antibiótico (* 
p<0.05, ** p<0.01, *** p<0.001, *** p<0.0001). a) sub-MPs-rifampicina, b) MPs-rifampicina, c) MPs-
ciprofloxacino, d-g) imágenes coloreadas de SEM del contacto entre partículas (MPs-rifampicina) y 
S. aureus (coloreadas de verde) a concentraciones 0, 0.005, 0.01 y 0.05 mg/mL de partículas 
respectivamente. 
 
 Se confirmó que el contacto entre las partículas y las bacterias debido a interacciones 
electrostáticas aumentaban el efecto de los antibióticos encapsulados, poniendo en contacto 
los sobrenadantes de las liberaciones a determinadas concentraciones y tiempos con las 
bacterias. Dillen et al. [526] investigaron esta adhesión entre partículas cargadas positivamente 
y las paredes bacterianas cargadas negativamente mediante partículas modificadas con un 
fluoróforo, resultando en un aumento de la señal de fluorescencia debido al aumento de 





que para los tres tipos diferentes de partículas las diferencias entre el efecto bactericida de las 
partículas con el antibiótico encapsulado y los sobrenadantes de fármaco liberado a 
determinados periodos de tiempo son significativas (p<0.0001). Se aprecia que, a largo plazo 
(sobrenadante 7 días) el efecto de contacto de las micropartículas es más significativo que el 
de las sub-micropartículas lo que puede deberse a que, como se puede observar en la Figura 
4.19, las micropartículas a este tiempo aún conservaban la morfología esférica, mientras que 
las sub-micropartículas se encontraban muy agregadas, razón por la cual el contacto entre 
partícula y bacteria pueda tener menor efecto. 
 
 
Figura 4.21 Viabilidad de S. aureus en presencia de partículas con antibiótico y los sobrenadantes de 
la liberación de las partículas tras 24h, 48h y 7 días (* p<0.05, ** p<0.01, *** p<0.001, *** p<0.0001). a) 
sub-MPs-rifampicina, b) MPs-rifampicina, c) MPs-ciprofloxacino. 
 
Ensayo de viabilidad celular in vitro. 
 Con la finalidad de evaluar el posible efecto citotóxico de las sub-micropartículas y las 
micropartículas con y sin antibióticos encapsulados, se realizó un ensayo de viabilidad celular 
in vitro con células Caco2 TC7 y con fibroblastos. Como se ha explicado en el apartado 2.2.2 
(Caco2-TC7) y en el apartado 3.1.3 (fibroblastos), ambas líneas celulares resultan 
representativas del epitelio intestinal. 
 Como indica la norma internacional ISO 10993-5, un material citotóxico reduce la 
viabilidad celular en más de un 30% respecto al control, el cual son las células sin tratar.  
 En primer lugar, se estudió el efecto sobre una monocapa confluente de las células 
Caco2 TC7 que, como se ha explicado en el apartado 2.2.1.7, su fenotipo imita los enterocitos 
del intestino delgado. Como puede observarse en la Figura 4.22, los porcentajes de viabilidad 
obtenidos fueron superiores al 70% en todo el rango de concentraciones ensayadas para todos 
los casos (0.005 a 1 mg/mL de partículas). Además, de manera cualitativa, se pudo observar, 
por microscopía óptica convencional, que la monocapa formada no se veía alterada por la 
adición de las partículas (Figura 4.22 Viabilidad celular de las partículas de Eudragit® RS100 en la 
línea celular Caco2 TC7. Los resultados se presentan como media ± DE (n=4). La viabilidad del 100% 





ciprofloxacino d-g) imágenes de microscopía óptica convencional de las células control y en contacto 




Figura 4.22 Viabilidad celular de las partículas de Eudragit® RS100 en la línea celular Caco2 TC7. 
Los resultados se presentan como media ± DE (n=4). La viabilidad del 100% fueron células control 
no tratadas. a) sub-MPs – rifampicina, b) MPs – rifampicina, c) MPs – ciprofloxacino d-g) imágenes 
de microscopía óptica convencional de las células control y en contacto con cada tipo de partícula 
respectivamente. 
 
Los resultados resaltaron la idoneidad de los vectores optimizados en este capítulo 
como potenciales sistemas de liberación de antibióticos de manera prolongada en el tiempo 
para la administración oral, puesto que, en el rango de concentraciones en el que las partículas 
resultaban efectivas como agentes antibacterianos (concentraciones superiores a la MBC, 0.1 
mg/mL de partículas que contienen rifampicina y para las de ciprofloxacino), las partículas no 
resultaban nocivas para las células Caco2 TC7 ensayadas. 
Por otro lado, se realizó exactamente el mismo estudio sobre fibroblastos humanos, 
células presentes en los epitelios de todo el organismo [527]. Se obtuvieron resultados similares 
a los obtenidos para las células Caco2 TC7 (Figura 4.23). Sin embargo, cuando se estudió el 
efecto citotóxico de las partículas a la concentración de 1 mg/mL se observó una reducción de 
la viabilidad, siendo en el caso de las sub-micropartículas y micropartículas con rifampicina 
encapsulada ligeramente inferior al 70%. Como puede observarse en las imágenes de 
microscopía óptica (Figura 4.23-d-g), las partículas se adherían a la superficie de los 







Figura 4.23 Viabilidad celular de las partículas de Eudragit® RS100 en fibroblastos. Los resultados 
se presentan como media ± DE (n=4). La viabilidad del 100% fueron células control no tratadas. a) 
sub-MPs – rifampicina, b) MPs – rifampicina, c) MPs – ciprofloxacino, d-g) imágenes de 
microscopía óptica convencional de las células control y en contacto con cada tipo de partícula 
respectivamente. 
 
 En estudios previamente realizados se obtuvieron resultados que confirmaron la 
ausencia de citotoxicidad del polímero Eudragit® RS100 sobre líneas celulares como SW480, 
de adenocarcinoma de colon humano [528] o en células epiteliales de la córnea humana, 
ensayadas hasta concentraciones de 100 µg/mL [154]. El antibiótico rifampicina, por sí solo, 
tampoco resultó citotóxico en tratamientos sobre células HepG2 de carcinoma de hígado para 
dosis de 25 a 100 µM [442] o en macrófagos primarios murinos, cuando se administraba en 
dosis de 8µg/mL encapsulado durante tratamientos de hasta 9 días [529]. Sin embargo, 
estudios realizados demostraron que la rifampicina producía efectos nocivos sobre 
osteoblastos de hueso humano adulto, HOB, a concentraciones superiores a 5-10 µg/mL [530]. 
Por otra parte, otros estudios afirmaban una ligera citotoxicidad del antibiótico ciprofloxacino 
en macrófagos, con una reducción de la viabilidad de aproximadamente 38.4% para una dosis 
de fármaco de 100 µg/mL [531], y en células de osteosarcoma humano en tratamientos con 40 
µg/mL durante 24h o con 20µg/mL en 72h [532], mientras que en células epiteliales hTCEpi no 
resultaba tóxico en ensayo hasta concentraciones de 100 µM [533]. 
 Para evaluar hasta qué punto resultaban citotóxicas las partículas de Eudragit® RS100 
con antibióticos encapsulados se realizaron estudios del ciclo celular y de la apoptosis de las 
células en las que la viabilidad se había visto reducida, en fibroblastos. Para ello, se trabajó con 
1 mg/mL como concentración subcitotóxica, es decir, se trabajó con la mayor concentración 
que, siguiendo la ISO 10993-5, no resultaba tóxica. Aunque en algún caso la viabilidad sí que 





 La evaluación de la apoptosis celular (Tabla 4.8) mostró los efectos de las partículas 
sobre las membranas celulares de los fibroblastos. No se apreciaron importantes diferencias 
respecto al control, por lo que las partículas con y sin antibiótico en su interior, no ejercían 
efectos significativos sobre la necrosis. De hecho, la apoptosis no presentó apenas cambios de 
un estudio a otro, incluso se vio reducida en algunos casos (sub-MPs Rifa y MPs), y la necrosis 
mostró un aumento máximo de 5%. 
 
Tabla 4.8 Evaluación de la apoptosis celular por citometría de flujo de los tratamientos de las diferentes 
partículas y antibióticos encapsulados con una concentración de 1 mg/mL. Los controles se realizaron 















Células vivas 76.85 78.55 78.54 81.73 76.6 78.21 77.58 
Apoptosis temprana 4.33 4.12 4.44 3.65 8.53 7.96 7.74 
Apoptosis tardía 14.9 13.5 7.1 9.57 13.35 12.44 14.13 
Necrosis 3.92 3.83 9.92 5.05 1.52 1.38 0.55 
 
 Los cambios en el ciclo celular después del tratamiento con las diferentes partículas se 
muestran en la Figura 4.24. No se observaron cambios importantes en la distribución del ciclo 
celular, concretamente, no se observaron grandes aumentos en la proporción correspondiente 
a la fase G1, lo que podría indicar una inhibición de la replicación celular. Por lo tanto, se 
concluyó con que el tratamiento de los fibroblastos con todos los distintos tipos de partículas 
sintetizadas por electroespray y con rifampicina o ciprofloxacino encapsulados, no inducían 
la detención del ciclo celular ni dañaban el ADN celular. 
 
Figura 4.24 Análisis del ciclo celular por citometría de flujo a concentración de 1 mg/mL. (sub-MPs: 
Eudragit® RS3% (p/v) etanol:acetona, MPs: Eudragit® RS100 13% (p/v) cloroformo). Los controles 
se realizaron de células sin tratar. Siendo G0: fase quiescente, G1: primera fase de crecimiento, S: fase 
de síntesis, G2: segunda fase de crecimiento y M: fase de mitosis. Resultados obtenidos de Figura 
A4.10. 
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 En vista a los resultados, la reducción de viabilidad celular que se observaba en las sub-
micropartículas y micropartículas con rifampicina a concentraciones de 1 mg/mL, se atribuyó 
a una dificultad experimental. Durante el procedimiento experimental, antes de añadir sobre 
las células el kit de tinción, hay varios pasos de lavados con la finalidad de retirar el material 
del tratamiento del medio y evitar interferencias. En este caso, como se observa en las imágenes 
de SEM (Figura 4.23-d-g), las partículas se adherían fuertemente a las células, quedando 
repartidas a lo largo de la morfología del fibroblasto, lo que hacía difícil la retirada de las 
partículas del medio. Posiblemente, la disminución de la viabilidad sea causada por el arrastre 
de alguna célula en el paso de lavado de las partículas por esta interacción. Por lo tanto, las 
partículas con y sin antibióticos resultaron altamente citocompatibles para ambas líneas 
celulares y, por lo tanto, altamente potenciales para la administración localizada y prolongada 
en el tiempo de antibióticos. 
4.2.3 Conclusiones. 
 En este apartado de la Tesis Doctoral se han sintetizado sub-micropartículas y 
micropartículas mediante la técnica de electroespray. Se optimizaron los parámetros de 
síntesis, principalmente concentración polimérica y disolventes, para poder obtener vectores 
homogéneos en tamaño y forma, pero con de dimensiones diferentes (sub- micropartículas y 
micropartículas). Mediante la misma técnica, se encapsularon los antibióticos rifampicina y 
ciprofloxacino. 
 Se obtuvieron sub-micropartículas de 150.8 ± 30.9 nm con una eficiencia de carga del 
82.9 ± 1.0% y una capacidad de carga del 14.0 ± 0.2% de rifampicina y un potencial Z de +23.9 
± 2.7 mV Las micropartículas obtenidas fueron de 2.7 ± 0.3 µm con una eficiencia de 
encapsulación del 99.3 ± 1.6% y una capacidad de carga del 13.0 ± 0.3% de rifampicina y un 
potencial Z de 38.9 ± 2.6 mV, y de 1.1 ± 0.3 µm con eficiencia de encapsulación del 86.9 ± 6.9% 
y con una capacidad de carga del 11.0 ± 1.0% de ciprofloxacino y un potencial Z de 35.6 ± 1.5 
mV. Todas ellas presentaron rendimientos de síntesis entre el 85 y el 98%. 
 Los antibióticos encapsulados no sufrieron modificaciones estructurales ni alteraciones 
en su acción bactericida, actuando el fármaco liberado de las partículas de manera idéntica al 
fármaco libre, siendo totalmente eficaz a concentraciones de 0.1 mg/mL, cuando la cantidad 
teórica es superior a la concentración MBC teórica Además, se observó un efecto de contacto 
entre las bacterias y las partículas, para las concentraciones de partículas de 0.005-0.01 mg/mL, 
con cantidades teóricas de fármaco próximas a la concentración MIC. Posiblemente este 
contacto se deba a interacciones electrostáticas, pronunciando los efectos de los antibióticos e 
indicando un efecto sinérgico.  
 Además, todas las partículas optimizadas en este capítulo resultaron altamente 
citocompatibles con las líneas celulares Caco2 TC7 y fibroblastos en las dosis necesarias para 





 Resulta muy relevante y de gran interés la posibilidad de controlar el tamaño del vector 
para poder controlar el perfil de liberación y la biodistribución del mismo en el interior del 
organismo, así como la consecución de elevadas eficiencias de encapsulación y del 
rendimiento de la técnica propuesta. Las técnicas electrohidrodinámicas permiten la 
producción sencilla y en continuo de dichos vectores, siendo muy elevada la productividad 
del proceso, obteniendo 17.5 mg/h de sub-micropartículas y hasta 67.4 mg/h de 
micropartículas. Por lo tanto, los resultados obtenidos en esta Tesis Doctoral resultan 
prometedores para el diseño de vectores de fármacos de escasa biodisponibilidad y baja 
solubilidad, para ser administrados por vía oral y ser liberados de la matriz polimérica de 
manera prolongada en el tiempo.  
 
4.3 Encapsulación de antibióticos en fibras sintetizadas por 
electrohilado. 
4.3.1 Materiales y métodos. 
4.3.1.1 Materiales. 
 Se utilizaron los materiales incluidos en el apartado 4.2.1.1. 
 
4.3.1.2 Optimización de la síntesis de fibras. 
 En el apartado 4.2.1.2 se estudiaron diferentes combinaciones de concentración de 
polímero, disolventes y condiciones de síntesis. Como se explica en el apartado 4.1.1.2, la 
diferencia entre electroespray y electrohilado se encuentra en los parámetros de síntesis 
estudiados, por lo que, a partir del proceso de optimización esquematizado en la Tabla 4.6, se 
obtuvieron también las condiciones idóneas para la síntesis de fibras de Eudragit® RS100 
mediante electrohilado. 
 
4.3.1.3. Síntesis de fibras y encapsulación de antibióticos modelo. 
 Se sintetizaron las fibras a partir de las condiciones optimizadas y se encapsuló 
rifampicina añadiendo diferentes cantidades de este fármaco a la solución polimérica y 
disolviéndolo en agitación continua durante 30 min. Las cantidades que se ensayaron fueron 
2.5, 5 y 10% (p/p) respecto al polímero y se sintetizaron siguiendo el mismo protocolo ya 
descrito, ajustando los voltajes hasta estabilizar el cono de Taylor (diferencia de voltaje 20-23 
kV). 








Figura 4.25 Esquema de la síntesis de fibras del polímero Eudragit® RS100 por electrohilado. 
 
4.3.1.4. Caracterización de las fibras. 
 Se realizó la medida de la viscosidad de la disolución polimérica previa a la síntesis, la 
caracterización morfológica, la distribución de diámetros de las fibras, el rendimiento de la 
síntesis, la cuantificación de la encapsulación mediante los cálculos de eficiencia encapsulación 
y la cantidad de fármaco cargado y las interacciones intermoleculares mediante espectroscopía 
infrarroja según se explica en el apartado 4.2.1.4. 
 Además, se realizó la medida de ángulo de contacto mediante la adición de una gota 
de agua destilada sobre las fibras con un equipo Dataphysics de la serie OCA (Dataphysics 
Instruments GmbH, Filderstadt, Alemania) a temperatura ambiente. La medida de ángulo de 
contacto se realizó por duplicado. 
 
4.3.1.5. Cuantificación de la liberación in vitro del fármaco encapsulado. 
 El estudio de liberación se realizó según lo descrito en el aparto 4.2.1.5, reemplazando 
el medio de liberación de PBS por una disolución de PBS y Tween80 2% (v/v) debido a la 
hidrofobicidad de las membranas que formaban las fibras. También se evaluó el cambio en la 
morfología de las fibras a lo largo del proceso de liberación mediante microscopía electrónica 
de barrido (SEM). 
 Se realizaron los experimentos de liberación por triplicado y los resultados obtenidos 
se dan como media y desviación estándar. 
Se evaluó mediante microscopía electrónica de barrido la estabilidad de las diferentes 





4.3.1.6 Estudio in vitro de la acción bactericida del fármaco encapsulado. 
 La acción bactericida de las membranas se realizó tal y como se expresa en el apartado 
4.2.1.6, variando las concentraciones ensayadas de 1 a 0.025 mg/mL. Debido a la morfología 
de las membranas, para ensayar bajas concentraciones de fibras frente a las bacterias en estado 
exponencial de crecimiento, resultaba complicado obtener muestras de bajo peso, por lo que 
se aumentaron los volúmenes de ensayo para, así, reducir la concentración. Mediante este 
aumento de volumen se minimizaba el efecto bactericida por contacto, resultando, en su caso, 
únicamente efectivo el efecto del antibiótico liberado. También se realizaron los estudios 
bactericidas de los sobrenadantes de la liberación de las membranas a 24h, 48h y 7 días y a 
diferentes concentraciones para evaluar el efecto del antibiótico liberado sin la presencia de 
las fibras en el medio. 
 Los ensayos in vitro de la acción bactericida del fármaco y de las fibras sintetizadas se 
realizaron por triplicado, con una media de tres réplicas por ensayo. 
 
4.3.1.7 Ensayo de viabilidad celular in vitro. 
 Se evaluó la citocompatibilidad de las membranas con líneas celulares Caco2 TC7 y 
fibroblastos, tal y como se presenta en el apartado 4.2.1.7.  
 Se estudiaron concentraciones en un rango de 0.1 a 1 mg/mL. El estudio del efecto de 
concentraciones inferiores a 0.1 mg/mL resultó inviable debido a que los experimentos se 
realizaron en multiplaca de 24 pocillos, en la que no se pudo aumentar más el volumen de 
ensayo como se ha explicado en el apartado anterior para tratar de disminuir la concentración. 
La siembra de bacterias en estas placas se realizó de manera proporcional a la superficie de los 
pocillos de las diferentes placas (siendo el área de la multiplaca de 96 pocillos 0.32 cm2 y un 
diámetro de 6.4 mm y el área de la multiplaca de 24 pocillos 1.9 cm2/pocillo y un diámetro de 
15.6 mm), es decir 9.0 x 104 células Caco2/pocillo y 3.6 x 104 células fibroblastos/pocillo. 
 
4.3.1.8 Análisis estadísticos. 
 Se realizó el análisis estadístico de los datos mediante el análisis de la varianza 
unidireccional y bidireccional (ANOVA) tal y como se indica en el apartado 2.3.1.8. 
 
4.3.2 Resultados y discusión. 
Optimización de la síntesis. 
 Tal y como se ha expuesto en la Tabla 4.6, se fueron modificando variables influyentes 
en la síntesis de vectores poliméricos mediante técnicas electrohidrodinámicas. Los resultados 





diferencia entre electroespray y electrohilado, para un mismo polímero y un mismo 
disolvente, es la concentración polimérica. A partir de las micropartículas optimizadas, 
aumentando la concentración, se obtuvieron fibras y partículas conjuntamente (beads) (Figura 
A4.2-ES32), hasta llegar a una concentración crítica a partir de la cual tan sólo se obtuvieron 
fibras [505].  
 La optimización de la síntesis de fibras se llevó a cabo utilizando como disolvente 
cloroformo y aumentando la concentración de Eudragit® RS100. Se partió de la disolución 
polimérica de la síntesis de micropartículas, con un valor de viscosidad de 56.8 ± 7.8 mPa/s, y 
se aumentó hasta que se obtuvo la concentración a la que sólo se obtenían de fibras de manera 
homogénea, 30% (p/v), con el consecuente aumento de viscosidad alcanzando un valor de 
313.8 ± 52.6 mPa/s. La distancia, que se fijó a 10 cm, se aumentó hasta 15 cm porque el cono de 
Taylor no se estabilizaba correctamente y las fibras obtenidas no se recogían totalmente 
evaporadas. Con el caudal de trabajo establecido, 0.5 mL/h, se formaba un cono de Taylor 
estable y se obtuvieron fibras muy homogéneas. Con la finalidad de aumentar la producción 
final de las fibras, se aumentó a 1 mL/h, formándose también un cono de Taylor estable y se 
obtuvieron unas fibras homogéneas, por lo que éste último resultó el caudal establecido. Por 
lo tanto, las condiciones óptimas para la síntesis de fibras fue una concentración polimérica de 
Eudragit® RS100 al 30% (p/v) disuelta en cloroformo, a un caudal de 1 mL/h y fijando la aguja 
a 15 cm del colector. 
 En la Figura A4.2 se encuentra enmarcada en verde la imagen de las fibras obtenidas 
en las condiciones optimizadas (ES34). Las fibras obtenidas fueron estables, homogéneas y con 
una superficie libre de poros. 
Caracterización de las fibras sintetizadas por electrohilado y determinación de la 
encapsulación de antibióticos modelo. 
 Se sintetizaron membranas compuestas por fibras por electrohilado a partir de una 
disolución polimérica de Eudragit® RS100 a una concentración al 30% (p/v) disuelto en 
cloroformo. La velocidad de flujo se fijó a 1 mL/h y la aguja se colocó a una distancia de 15 cm 
del colector. Se estabilizó el cono de Taylor con una diferencia de voltaje de 20 kV. Las fibras 
se sintetizaron a temperatura ambiente y con una humedad relativa del 30 al 50%. 
 Las fibras obtenidas se caracterizaron por SEM (Figura 4.26), resultando tener una 
distribución de tamaños muy homogénea, siendo el diámetro medio de 1.1 ± 0.3 µm 
confirmando, por lo tanto, la estabilización del jet en el proceso de síntesis. 
 El valor del ángulo de contacto fue de 111.5 ± 2.3 °, por lo tanto, las fibras obtenidas 
presentaban una superficie de carácter hidrófobo. La reducida solubilidad de las fibras resulta 
altamente favorable para aplicaciones locales a largo plazo. Santocildes-Romero et al. [534] 
realizaron un estudio en el que comprobaron que las fibras con capacidad mucoadhesiva 





presentaba propiedades hidrófobas ya que el grado de hidrólisis resultaba menor y, por lo 
tanto, la consecuente solubilización también, manteniéndose durante tiempos más 
prolongados en el lugar de acción. 
 El rendimiento de síntesis resultó inferior en comparación con el de la síntesis de 
partículas (>90%). Un 57.3 ± 3.1% del total de las fibras producidas fueron recogidas en el 
colector. La reducción en el rendimiento de la síntesis se debe a causas experimentales, es decir, 
en el proceso de síntesis de las fibras, el cono de Taylor que se forma (Figura A4.11) tiene 
mayor diámetro que el que se forma en la síntesis por electroespray, y la distancia al colector 
es mayor. Consecuentemente, las fibras producidas no sólo se recogían sobre el colector, sino 




Figura 4.26 Caracterización de las fibras de Eudragit® RS100 optimizadas y sintetizadas por 
electrohilado: a) imágenes de la morfología de las fibras de SEM, b) histograma de la distribución de 
diámetros, c) datos de los parámetros de síntesis y resultados de la caracterización de las fibras. 
 
Encapsulación de rifampicina. 
 Se encapsularon diferentes concentraciones de rifampicina entre 2.5 y 10% (p/p) 
respecto a la masa del polímero. Se realizó el análisis de la cantidad de antibiótico que se 
encapsulaba por cantidad total de fibra para cada uno de los experimentos propuestos 
mediante espectroscopía UV-Vis. El trabajo de este apartado de la Tesis Doctoral se realizó a 
partir de aquellas fibras que mostraron una eficiencia de encapsulación más elevada. En la 
Figura A4.12 puede observarse que las fibras que mayor capacidad de carga mostraban eran 
aquellas a las que se añadía el antibiótico al 10% (p/p), sin embargo, se perdía casi la mitad del 
fármaco en el proceso de síntesis debido a que la cantidad de fármaco añadida era lo 





valores de eficiencia (EE = 57.1 ± 1.9%). Por lo tanto, se trabajó paralelamente con un 2.5% y un 
5% (p/p), respecto al polímero. 
 Cuando las fibras se cargaron con una cantidad de 2.5% (p/p) respecto al polímero, se 
observó un ligero aumento en el diámetro de las fibras respecto a las que no tenían fármaco 
en su interior (1.1 ± 0.3 µm). Este hecho probablemente se debe al aumento de viscosidad al 
añadir fármaco a la disolución polimérica. El diámetro medio de estas fibras cargadas fue de 
1.3 ± 0.2 µm, y el valor del ángulo de contacto con el agua se mantuvo bastante similar, siendo 
el obtenido de 124.8 ± 11.0°, frente a 111.5 ± 2.3° de las fibras sin cargar. Según este valor y 
como se muestra en la Figura 4.27-d, esta membrana obtenida a partir de las fibras con 
rifampicina encapsulada también mantenía el carácter hidrófobo. Como se indica en la Figura 
4.27, la eficiencia de encapsulación calculada fue de 97.1 ± 2.8%, alcanzando una capacidad de 
carga de 0.023 mg de rifampicina por mg de fibra. 
 
 
Figura 4.27 Caracterización de la encapsulación de rifampicina al 2.5% (p/p) respecto al polímero en 
fibras de Eudragit® RS100 30% (p/v) en cloroformo sintetizadas por electrohilado: a) imágenes de la 
morfología de las fibras se SEM, b) histograma de la distribución de diámetros de las fibras (N=150), 
c) caracterización de las fibras, d) imagen de una membrana formada por fibras con rifampicina con 
una gota de agua en la superficie y e) caracterización de la rifampicina encapsulada.. 
 
 Cuando las fibras se cargaron con una cantidad de 5% (p/p) respecto al polímero, se 
observó un mayor aumento en el diámetro de las mismas respecto a las que no tenían fármaco 
en su interior (1.1 ± 0.3 µm). Como se observa en la Figura 4.28, el diámetro medio de estas 
fibras cargadas fue de 1.6 ± 0.3 µm, y el valor del ángulo de contacto con el agua se mantuvo 
bastante similar, siendo el obtenido de 109.6 ± 4.2°, frente a 111.5 ± 2.3° de las fibras sin cargar. 
Según este valor y como se muestra en la Figura 4.28-d, la membrana obtenida a partir de las 





encapsulación calculada fue de 86.1 ± 3.2%, alcanzando una capacidad de carga de 0.041 mg 
de rifampicina por mg de fibra. 
 
 
Figura 4.28 Caracterización de la encapsulación de rifampicina al 5% (p/p) respecto al polímero en 
fibras de Eudragit® RS100 30% (p/v) en cloroformo sintetizadas por electrohilado: a) imágenes de la 
morfología de las fibras se SEM, b) histograma de la distribución de diámetros de las fibras (N=150), 
c) caracterización de las fibras, d) imagen de una membrana formada por fibras con rifampicina con 
una gota de agua en la superficie y e) caracterización de la rifampicina encapsulada.. 
 
 Del mismo modo que se realizó un estudio de las posibles interacciones que podrían 
formarse entre el polímero y el antibiótico en la síntesis de partículas por electroespray 
mediante FTIR, se realizó un estudio en la síntesis de fibras por electrohilado y la 
encapsulación de rifampicina. En la Figura 4.29 pueden observarse los espectro de ambas 
concentraciones de rifampicina ensayadas (azul), comparando las señales de la del espectro 
obtenido de la rifampicina en su forma polvo libre (naranja) y de las fibras sin antibiótico 
(verde) y de la mezcla física de ambos (rojo). 
 Al igual que en las partículas con rifampicina encapsulada, se observan los picos 
característicos tanto de la rifampicina como del polímero en el espectro de la mezcla física. Sin 
embargo, el espectro del polímero predomina en las fibras cargadas con el antibiótico, siendo 
imposible detectar la presencia de rifampicina debido a que la sensibilidad del método no 
resulta suficiente para detectar cantidades de fármaco tan reducidas, como se observó en el 
Capítulo III. Por lo tanto, no se pueden descartar interacciones entre el polímero y el 








Figura 4.29 Espectros FTIR de las fibras-Rif. Se muestra el espectro de rifampicina (línea naranja) 
con los picos característicos con líneas punteadas, de las fibras con  2.5% (p/p) de rifampicina 
encapsulada (línea azul claro), de las fibras con 5% (p/p) de rifampicina encapsulada (línea azul 
oscura) y de las fibras sin antibiótico (línea verde) y la mezcla física del antibiótico y de las fibras 
(línea roja). 
 
Cuantificación de la liberación in vitro del fármaco encapsulado. 
 Se estudiaron los perfiles de liberación de las fibras con las diferentes cantidades de 
rifampicina encapsulada, 5 y 2.5% (p/p). Se llevaron a cabo los experimentos de liberación in 
vitro durante un total de 14 días hasta alcanzar la liberación total del fármaco encapsulado.  
 Debido a la hidrofobicidad de la membrana, se presentaban dificultades a la hora de 
que entrase en contacto con el medio de liberación compuesto únicamente por PBS, 
dificultando así la difusión y liberación de rifampicina contenida. Todo ello no facilitaba el 
proceso de cuantificación. Debido a esto, se añadió al medio de liberación Tween80 2% (p/v), 
medida que está recomendada para adaptar el medio de liberación in vitro cuando el vector y 
el fármaco presentan carácter hidrofóbico [535]. 
 Se observó una liberación del fármaco encapsulado durante las 2h de incubación en 
fluido gástrico simulado de un 3.5 ± 0.7% y un 5.4 ± 4.0% para las fibras con una concentración 
de rifampicina de 2.5% y 5% (p/p) respecto al polímero, respectivamente. Posteriormente se 
llevó a cabo la cuantificación de la liberación en medio el medio intestinal. En la Figura 4.30 se 
muestran las curvas de liberación de ambas concentraciones de rifampicina encapsulada en 
las fibras de Eudragit® RS100. Se observa en ambos casos que se produce una liberación del 
fármaco mucho más rápida durante las primeras horas. En el caso de la rifampicina a una 
concentración de 2.5% (p/p), se liberó alrededor de un 26% durante las primeras 24 horas 
(Figura 4.30-a), mientras que en el caso de la rifampicina a una concentración de 5% (p/p), se 
cuantificó un total de fármaco liberado de alrededor del 35% del total encapsulado en las 
primeras 24 horas (Figura 4.30-b), dándose la liberación del resto del fármaco de manera más 
paulatina. Estos perfiles de liberación parecen encajar con una liberación inicial del fármaco 





 Si comparamos estos resultados con los expuestos en el apartado anterior 4.2.2 de las 
partículas (en los que se mostraba como en 75 días no se liberaba más del 50% de la rifampicina 
encapsulada), puede deducirse que en este caso el fármaco se encuentre distribuido por la 
parte más externa de las fibras y gracias al agregado de un surfactante, se consigue una 
liberación controlada pero más eficaz. 
 
 
Figura 4.30 Perfiles de liberación de las fibras de Eudragit® RS100 con a) 2.5% (p/p) de rifampicina 
respecto al polímero y b) 5% (p/p) de rifampicina respecto al polímero. 
 
 En las imágenes de la Figura 4.31 se observa que, tras 14 días de liberación, la matriz 
polimérica no se degradó (a y c), sin embargo, perdió totalmente la coloración anaranjada 
debido a la rifampicina contenida. Dicha observación se ve apoyada en las imágenes de SEM 
(b y d), mediante las cuales se pudo comprobar que las fibras no se habían degradado en el 
medio de liberación, ni tan siquiera se había visto modificada su morfología, tan sólo 
aparecieron algunas fragmentadas y su diámetro se vio ligeramente aumentado. Sin embargo, 
la pérdida total de la coloración coincide con las curvas de liberación en las que se vio que en 
14 días se había dado la liberación de la totalidad del fármaco encapsulado. Una posible 
hipótesis de esta rápida liberación es que, en este caso, el fármaco se encuentra de forma más 
superficial en las fibras. Además, el hecho de que no se aglomeren como ocurría con las 
partículas, también favorece la liberación total del fármaco contenido ya que el agregado 




Figura 4.31 Imágenes de las membranas tras 14 días en contacto con el medio de liberación 
PBS/Tween80: a) con 2.5% (p/p) rifampicina b) su respectiva imagen de SEM, c) con rifampicina 5% 





 Mediante los ajustes matemáticos de primer orden, Higuchi, Peppas-Sahlin, Lindner-
Lippold y Korsmeyer-Peppas. (Figura A4.13), se estudiaron los mecanismos que contribuían 
a cada una de las liberaciones, de la misma manera que se explica en el Capítulo II.  
 El mejor ajuste matemático para las cinéticas de liberación de las membranas con una 
concentración de 2.5% (p/p) y de 5% (p/p) de rifampicina respecto al polímero (R2 = 0.998 R2 = 
0.995, respectivamente), como se indica en la Tabla 4.9, fue la ecuación propuesta por Peppas-
Sahlin [518] para ambos casos, reflejando una liberación mediante difusión (constante k1) y 
una aportación del hinchamiento de las cadenas poliméricas (k2), siendo predominante la 
contribución dela difusión sobre el hinchamiento polimérico debido (siendo k1 mucho mayor 
que k2, cuyo valor es negativo, siendo k1 = 36.0 y 43.2 y k2 = -2.7 y -9.4, para 2.5 y 5% (p/p) 
respectivamente). 
 Ambos ajustes coinciden en un valor del coeficiente n distinto de 0.5, descrito para una 
liberación dominada por una difusión de Fick. Este valor refleja que la difusión que gobierna 
ambas liberaciones se da de forma anómala, debido probablemente a que el medio de 
liberación no llegue a todas las fibras por igual, siendo la zona interna menos accesibles y 
dándose la difusión del fármaco depositado en este punto más lenta que aquel que se 
encuentre en otra zona más accesible [536]. 
 
Tabla 4.9 Valores de los diferentes parámetros y de los coeficientes de correlación de los mejores 
modelos matemáticos ajustados a los perfiles de liberación in vitro. 
Vector Modelo matemático Ecuación* Parámetros 
30% (p/v) 
cloroformo 







R2 = 0.998 
k1 = 36.0 
k2 = -2.7 
n = 0.59 
30% (p/v) 
cloroformo 







R2 = 0.995 
k1 = 43.2 
k2 = -9.4 
n =0.46 
  
 Por lo tanto, se puede concluir con que la liberación del fármaco contenido en las fibras 
de Eudragit® RS 100 es liderado por el proceso de difusión a través del polímero. Debido a 
que el polímero no se degrada a lo largo del proceso de liberación, algunas fibras más internas 
de la membrana resultan menos accesibles, por lo que no se da la liberación desde toda la 
superficie por igual, dando lugar a una difusión anómala. Estos perfiles de liberación en los 
que se da una liberación rápida en un primer momento y ralentizada posteriormente coincide 





por Zupancic et al., explican cómo puede modificarse esta liberación para hacerla más rápida 
con la adición de otros polímeros hidrofílicos [537]. Pero en vista de los resultados obtenidos, 
las membranas poliméricas con antibiótico encapsulado resultan idóneas para el tratamiento 
de infecciones localizadas a largo plazo, sin necesidad de modular la cinética de liberación. 
Resulta altamente atractivo el perfil antimicrobiano en el que, durante las primeras horas, se 
libera tanto antibiótico hasta alcanzar la MBC, y que posteriormente se mantenga esta 
concentración de manera prolongada en el tiempo [538]. 
Estudio in vitro de la acción bactericida del fármaco encapsulado. 
 Para poder evaluar el efecto bactericida de las fibras con y sin antibiótico en su interior, 
como se presenta en el apartado 4.2.2, se evaluó la concentración mínima que inhibía el 
crecimiento bacteriano y la que ejercía un efecto bactericida, habiendo sido ensayada la 
rifampicina libre en el Capítulo III (Figura A3.4). Se estudió si el fármaco encapsulado se 
liberaba de forma efectiva y se veía influenciado en su estructura y, por lo tanto, en su 
actividad antimicrobiana. Para ello se pusieron en contacto las membranas con y sin 
antibiótico con las bacterias S. aureus durante 24h a 37 °C en movimiento constante (150 rpm). 
 En la Figura 4.32 se puede observar que las fibras sin antibiótico no ejercían efecto 
bactericida por sí mismas, permitiendo que las bacterias creciesen hasta alcanzar su fase 
estacionaria de crecimiento, al igual que las bacterias control. 
 Cuando se evaluó el efecto bactericida de las membranas con 2.5% (p/p) (Figura 4.32-
a) y 5 % (p/p) (Figura 4.32-d) de rifampicina respecto al polímero se observaron diferencias 
significativas entre el fármaco libre y el encapsulado en las fibras, mostrando mayor efecto la 
rifampicina libre. En el caso de las fibras cargadas con un 2.5% (p/p) de rifampicina (Figura 
4.32-a), para una concentración de 0.5 y 1 mg/ml de fibras (correspondiente a concentraciones 
de rifampicina liberada mayor a 3 µg/mL, superior a la concentración MBC) se observa una 
acción bactericida total tanto de las fibras como del antibiótico libre. Sin embargo, a 
concentraciones de fibras más bajas, de 0.1 mg/mL a 0.025 mg/mL fibras (correspondiente a 
concentraciones de rifampicina liberada de 0.6 a 0.15 µg/mL, cercanas a la concentración MIC) 
se observa una actividad antimicrobiana mayor del antibiótico libre que del encapsulado en 
las fibras. Igualmente ocurre en el experimento de las fibras cargadas con un 5% (p/p) (Figura 
4.32-d) para las concentraciones de 1 a 0.1 mg/mL (correspondiente a concentraciones mayores 
a 1.5 µg/mL de rifampicina teóricamente libre, superior a la concentración MBC) son capaces 
de inhibir completamente el crecimiento bacteriano, de la misma forma que actúa el antibiótico 
libre. Por el contrario, para concentraciones menores (0.05 y 0.025 mg/mL de fibras, 
correspondiendo a concentraciones de rifampicina teóricamente liberada de 0.7 a 0.4 µg/mL) 
la actividad del fármaco libre resulta significativamente mayor que la del fármaco liberado de 
las fibras.  
 Este hecho, posiblemente, se deba a que el antibiótico difunde, como se ha visto, de 





se ve expuesto en la liberación desde las zonas más interiores de las membranas hidrófobas, 
lo que hace que el antibiótico se encuentre menos accesible para las bacterias. Como puede 
apreciarse en las imágenes de SEM (Figura 4.32-b y e), a la concentración de 0.5 mg/mL no se 
observaron bacterias adheridas a las fibras ya que la concentración liberada superaba la MBC 
del fármaco. Sin embargo, en las imágenes correspondientes a la concentración de 0.025 
mg/mL de fibras, aunque las concentraciones de rifampicina superiores a la concentración 
MIC, (Figura 4.32-c y f), las bacterias quedaban adheridas a las fibras, lo que seguramente 
ralentizaba la difusión del antibiótico al medio exterior y necesitaba más de tiempo para 
alanzar la cantidad teóricamente liberada. Además, el procedimiento experimental puede 
influir en los resultados obtenidos de la actividad antimicrobiana de las fibras, puesto que, 
debido a su morfología, las concentraciones reducidas implican un aumento del volumen del 
ensayo y, con ello, el antibiótico liberado de las fibras puede alcanzar la población bacteriana 
de manera más lenta o desigual. 
 Por lo tanto, el antibiótico encapsulado en las fibras parece no haber sufrido ningún 
tipo de modificación estructural que afectase a su actividad antimicrobiana, ya que, aunque 
no coincide su concentración teórica libera con la actividad que se debería apreciar, el fármaco 
sigue mostrando actividad. 
 
 
Figura 4.32 Viabilidad de S. aureus en presencia de fibras vacías, antibiótico libre (concentración 
teóricamente liberada en el tiempo de contacto con las bacterias, 24h) y fibras con antibiótico (* 
p<0.05, ** p<0.01, *** p<0.001, *** p<0.0001). a) con 2.5% (p/p) de rifampicina respecto al polímero, b 
y c) imágenes de SEM de S aureus (coloreadas de verde) en contacto con 0.5 mg/mL y 0.025 mg/mL 
de fibras respectivamente, d) con 5% (p/p) de rifampicina respecto al polímero, e y f) imágenes de 






 Por otro lado, se evaluó si había influencia por el contacto entre las bacterias y las 
fibras. En la Figura 4.33 se muestran los resultados de la puesta en contacto de los 
sobrenadantes de la liberación y las fibras conteniendo el antibiótico con S. aureus. Para ambas 
fibras con distintas concentraciones de antibiótico encapsulado en las fibras, se observaron 
diferencias significativas cuando se comparó la viabilidad bacteriana en presencia y ausencia 
de las membranas. El crecimiento bacteriano fue mayor cuando no se encontraban presentes 
las fibras en el medio. En el caso de las fibras con una concentración de rifampicina del 2.5% 
(p/p) respecto al polímero, sin embargo, se observa el efecto contrario en el caso de la 
concentración de fibras 0.05 mg/mL, para la cual se observa mayor actividad antimicrobiana 
del sobrenadante que la de las fibras. Este comportamiento puede ser debido a la difusión 
anómala del antibiótico. Para el caso de las fibras cargadas con un 5% (p/p) de rifampicina 
respecto al polímero, se observa mayor actividad antibacteriana cuando las membranas están 
presentes. Por lo tanto, se observa efecto de contacto entre la membrana y las bacterias, siendo 
más eficaz en el caso de las fibras con mayor carga de antibiótico, teoría que se refuerza con 
las imágenes de SEM de Figura 4.32-c y f, en las que se observan las bacterias adheridas en la 
superficie de las fibras.  
 Terada et al. [539] estudiaron el efecto de las cargas positivas de grupos amino 
insertadas en superficies poliméricas. Pudieron comprobar que cuanto mayor era el valor de 
esas cargas positivas, mayor era la velocidad de adhesión de las bacterias a dichas superficies, 
pero no por ello se veía inhibido el crecimiento bacteriano.  
 
Figura 4.33 Viabilidad de S. aureus en presencia de fibras con antibiótico y los sobrenadantes de 
liberación de las fibras tras 24h, 48h y 7 días (* p<0.05, ** p<0.01, *** p<0.001, *** p<0.0001). a) 2.5% 
(p/p) de rifampicina, b) 5% (p/p) de rifampicina. 
 
Ensayo de viabilidad celular in vitro. 
 Con la finalidad de evaluar la citocompatibilidad de las fibras con células 
representativas del epitelio intestinal se pusieron en contacto dichas fibras con células Caco2 
TC7 y con fibroblastos. 
 Como ya se ha explicado, un material es citotóxico cuando reduce la viabilidad celular 
en más de un 30% respecto al control sin tratar, como indica la norma internacional ISO 10993-





contenían un 2.5% (p/p) resultaron altamente citocompatibles para todas las concentraciones 
ensayadas. Tanto para las células Caco2 TC7 (a y c), como para los fibroblastos (b y d), se 
obtuvieron viabilidades celulares cercanas al 100% respecto a las células sin tratar. Este hecho 
también apoya a la teoría de que las partículas anteriormente estudiadas no ejercían efecto 
citotóxico alguno, sino que la observada reducción de la viabilidad celular se debía a la 
manipulación experimental. En este caso, las fibras resultaban mucho más fáciles de retirar del 
medio y, por eso, no se despegaban células del fondo del pocillo en el proceso de lavado. 
 
 
Figura 4.34 Viabilidad celular de las fibras de Eudragit® RS100 en células Caco2 TC7 y fibroblastos. 
Los resultados se presentan como media ± DE (n=4). La viabilidad del 100% fueron células control 
no tratadas. a) 2.5% (p/p) de rifampicina en Caco2 TC7, b) 2.5% (p/p) de rifampicina en fibroblastos, 
c) 5% (p/p) de rifampicina en Caco2 TC7 y d) 5% (p/p) de rifampicina en fibroblastos. 
 
 En otros estudios realizados, los parches basados en membranas de Eudragit® RS100 
o de polímero metacrílicos (PMMA) tampoco presentaban incompatibilidades celulares. 
Colley et al. comprobaron que membranas de 0.4-0.5 g totales no eran citotóxicas sobre 
queratinocitos orales FNB6-TERT, además de que se trataba de un material no irritante (test 
de irritación OECD) y tampoco producían daño epitelial en ensayos in vivo [540]. Por otra 
parte, se determinó la buena viabilidad celular de fibroblasto L929 en presencia de membranas 





dérmicos humanos adultos proliferaban sobre 90 µm2 de fibras poliméricas de PMMA e 
incluso eran capaces de orientarse en función de la distribución de las fibras [542]. Por otra 
parte, del antibiótico rifampicina sí que se conocen resultados nocivos para la viabilidad 
celular en osteoblastos (para dosis 25-100 µM) [530], pero sin embargo no resultó tóxica sobre 
células de carcinoma de hígado, para dosis de 5 a 10 µg/mL [442], o macrófagos, en dosis de 
hasta 8 µg/mL [529], como ya se ha mencionado anteriormente. 
 
4.3.3 Conclusiones. 
 En esta sección de la Tesis Doctoral se han sintetizado fibras mediante la técnica de 
electrohilado. Se optimizaron los parámetros de síntesis a partir de la síntesis de 
micropartículas, principalmente la concentración polimérica, para poder obtener únicamente 
fibras. Mediante la misma técnica, se encapsuló el antibiótico rifampicina de fármaco modelo. 
Se obtuvieron fibras de diámetro de 1.3 ± 0.2 µm y un ángulo de contacto de 124.8 ± 11.0°, en 
las que se encapsuló rifampicina con una eficiencia de encapsulación del 97.1 ±. 2.8% y una 
capacidad de carga del 2.3 ± 0.07%. Por otro lado, so obtuvieron membranas compuestas por 
fibras con un diámetro de 1.6 ± 0.3 µm y un ángulo de contacto de 111.5 ± 2.3°, que se cargaron 
con una eficiencia de encapsulación del 86.1 ± 3.2% y una capacidad de carga del 4.1 ± 0.2% de 
rifampicina. 
 Las moléculas de rifampicina encapsuladas se liberaban mediante un proceso de 
difusión anómala. Se comprobó que el antibiótico liberado delas fibras no sufrieron 
modificaciones estructurales, ya que mantenían su actividad bactericida. Sin embargo, para 
bajas concentraciones de fibras de ambas concentraciones (0.05 y 0.025 mg/mL) presentaron 
menor actividad antimicrobiana que el fármaco libre teóricamente liberado. Cuando la 
concentración de fármaco teóricamente liberada superaba la concentración MBC (0.5 y 1 
mg/mL de fibras, correspondientes a concentraciones superiores a 1 µg/mL), las fibras 
presentaron una acción antimicrobiana total. Se observó efecto de contacto entre las 
membranas y las bacterias siendo, en presencia de las fibras, cuando se observaba mayor 
actividad antibacteriana en el caso de ambas fibras cargadas con las diferentes cantidades de 
antibiótico. 
 Se confirmó una elevada citocompatibilidad de las fibras, hasta concentraciones de 1 
mg/mL, con líneas celulares Caco2 TC7 y con fibroblastos. 
 Como conclusión, las fibras sintetizadas en esta Tesis Doctoral por electrohilado 
presentan propiedades altamente interesantes para su aplicación como vector de liberación 
controlada, sostenida y localizada, en este caso, de antibióticos modelo. La hidrofobicidad 
permite la liberación prolongada en el tiempo y, por lo tanto, la acción a largos tiempos, el 
efecto de contacto entre la membrana y las bacterias acentúan la actividad terapéutica del 





potencialmente interesantes para su aplicación biomédica en apósitos bucales, vaginales, 


















































Figura A4.1 Espectros ultravioleta-visible en DMSO, fluido gástrico simulado (FGS) y PBS de los 
fármacos a) rifampicina y b) ciprofloxacino. Se indican los máximos de absorbancia empleados en 











Figura A4.2 Optimización de la síntesis de por electrospray para la encapsulación de fármacos. Las 
condiciones de síntesis de partículas empleadas en esta Tesis Doctoral se encuentran marcadas en azul 








Figura A4.3 Rectas de calibrado de los fármacos encapsulados obtenidas de las medidas de UV-Vis: a) 
rifampicina en DMSO, b) rifampicina en PBS, c) rifampicina en fluido gástrico simulado (FGS), d) 
ciprofloxacino en DMSO, e) ciprofloxacino en PBS y f) ciprofloxacino en FGS. 
 
 
Figura A4.4 Eficiencia de encapsulación y capacidad de carga de las diferentes pruebas de 
optimización de la cantidad de antibiótico: a) sub-MPs Eudragit RS100 3% (p/v) en etanol:acetona y b) 









Figura A4.5 a) Pruebas de solubilidad del antibiótico ciprofloxacino en etanol:acetona, cloroformo y 






Figura A4.6 a) Caracterización de la síntesis de sub-MPs por nanoprecipitación tras preparar la 
disolución polimérica para encapsular ciprofloxacino de Eudragit RS100. b) Emulsión estable previa al 














Figura A4.7 Ajustes matemáticos de las cinéticas de liberación: a) Primer orden, b) Higuchi, c) Peppas-
Sahlin, d) Lindner-Lippold y e) Korsmeyer-Peppas, de los sistemas de liberación obtenidos por 
electrospray: a1-e1) sub-MPs + rifampicina 20% (p/p), a2-e2) MPs + rifampicina 15% (p/p) y a3-e3) MPs 




Figura A4.8 Gráfica de los resultados experimentales de la supervivencia de la bacteria S. aureus 





















Figura A4.11 a) Imagen del cono de Taylor estabilizado en la producción de fibras mediante 
electrohilado de una disolución polimérica de Eudragit® RS100 a una concentración de 30% (p/v) 





Figura A4.12 Eficiencia de encapsulación y capacidad de carga de las diferentes pruebas de 







Figura A4.13 Ajustes matemáticos de las cinéticas de liberación: a) Primer orden, b) Higuchi, c) 
Peppas-Sahlin, d) Lindner-Lippold y e) Korsmeyer-Peppas, de los sistemas de liberación obtenidos 
por electrospray: a1-e1) Eudragit® RS100 30% (p/v) cloroformo + rifampicina 5% (p/p), a2-e2) 




















DISCUSIÓN GENERAL DE LOS RESULTADOS. 
Comparativa de distintos métodos de síntesis que producen partículas 
de diferentes tamaños y morfologías y su estudio de degradación y 












5.1 Ventajas y desventajas de las técnicas de síntesis utilizadas 
en esta Tesis Doctoral. 
 En el trabajo de esta Tesis Doctoral se han desarrollado vectores de liberación 
controlada de agentes terapéuticos bioactivos mediante diferentes técnicas de síntesis. Cada 
una de las técnicas ha permitido la optimización de vectores poliméricos de tamaños y 
morfologías distintos, presentando cada técnica una serie de ventajas y desventajas que se 
deben de tener en cuenta a la hora de seleccionar un método de síntesis para una aplicación 
biomédica concreta. 
 Se han podido observar diferencias evidentes principalmente en cuanto al tamaño de 
los vectores sintetizados, pero también en cuanto a morfología de los mismos, dependiendo 
de la técnica de síntesis empleada, como se resumen en la Tabla 5.1. En todas las síntesis 
empleadas en este trabajo es necesario partir de una disolución orgánica polimérica, utilizando 
un disolvente de baja temperatura de ebullición, sin embargo, las técnicas de 
nanoprecipitación y las electrohidrodinámicas admiten disolventes de baja toxicidad como 
son el etanol o la acetona, mientras que la técnica de emulsión precisa de disolventes de mayor 
toxicidad no miscibles con el agua (diclorometano, cloroformo, acetato de etilo, entre otros). 
 Cada técnica se basa en distintos principios físico-químicos y emplea una fuente 
energética diferente para la producción de los vectores. El método de doble emulsión necesita 
elevada energía, ya que la emulsión es un sistema termodinámicamente inestable debido a la 
tensión interfacial entre las dos fases inmiscibles, razón por la que, además, resulta necesaria 
la adición de agentes tensioactivos para estabilizarlas [543]. Cuando la energía aplicada es 
mediante una sonda de ultrasonidos, la manipulación experimental resulta clave para su 
aplicación de manera homogénea. La sonda debe colocarse de tal manera que la mezcla de 
fases ocurra de manera homogénea en la totalidad del líquido, hecho que dificulta la 
escalabilidad del método puesto que el aumento del volumen de síntesis implicaría la 
variación de la intensidad de los ultrasonidos, del tiempo de aplicación, quizás, hasta la propia 
sonda. Por otra parte, es necesario indicar que la cavitación existente en el fluido cercano a la 
sonda deteriora la sonda de ultrasonidos e incluso contamina la emulsión con metales no 
deseados [433]. También se presenta en este trabajo una emulsión basada en la aplicación de 
energía mediante agitación mecánica a partir de un imán magnético. Como se trata de una 
fuente menos energética, se incrementó el tiempo necesario para obtener una emulsión estable. 
Esta fuente de energía también resulta difícil de extrapolar a sistemas de mayores volúmenes, 
puesto que el mismo tiempo o la misma agitación no serán igualmente efectivos. Es debido a 
ese difícil control en la aplicación de la fuente energética para generar las emulsiones que las 
partículas obtenidas son de mayor tamaño y también con mayor dispersión de diámetros [165]. 
Esta técnica requiere uno o dos procesos de emulsión, que deben ser eficaces y estables y, 





tensioactivo sobrante una vez estabilizadas las partículas y el bioagente no encapsulado. Si no 
se tuviesen en cuenta estas fases de post-producción, la productividad del método sería más 
elevada, sin embargo, estas fases resultan ineludibles, disminuyendo notablemente la 
productividad debido a las dificultades en la escalabilidad de la síntesis (Tabla 5.1). Por otro 
lado, cabe destacar que se trata de una técnica muy versátil ya que existen variaciones según 
sea la naturaleza química del polímero o del agente terapéutico, haciendo de esta técnica un 
método válido para prácticamente la totalidad de bioagentes y materiales posibles [354]. 
 En cambio, para la técnica de nanoprecipitación la necesidad energética es menor 
puesto que el proceso de formación de partículas se da por el desplazamiento del disolvente 
gracias a la miscibilidad de las fases y la insolubilidad del polímero en la fase acuosa, en forma 
de pequeños núcleos poliméricos, por lo que no se producen grandes tensiones entre fases 
inmiscibles y, por esta misma razón, no resulta necesaria la adición de agentes tensioactivos 
[363]. Esta técnica ofrece los menores tamaños de partículas de Eudragit® RS100, como se 
presenta en la Tabla 5.1, resultando muy sencilla, en un solo paso, y se ha comprobado que 
puede reducir la dispersión de tamaños y aumentar la productividad controlando el grado de 
transferencia de masa con la sencilla aplicación de la tecnología microfluídica [544]. La 
limitación que presenta esta técnica se encuentra en la naturaleza química de los agentes a 
encapsular, ya que las sustancias hidrofílicas presentan muy bajas eficiencias de encapsulación 
mediante este método [392]. Este método de síntesis también conlleva una evaporación del 
disolvente desplazado y un proceso de lavado de las partículas obtenidas para eliminar el 
exceso de bioagente no encapsulado y del polímero no precipitado si lo hubiera [388]. 
 Por último, mediante las técnicas electrohidrodinámicas hacen falta aplicar grandes 
campos eléctricos para superar la tensión superficial de las gotas de disolución polimérica 
formadas en la punta de la aguja, por lo que estas técnicas requieren de una fuente de alto 
voltaje [545]. Sin embargo, cabe destacar que a partir de un mismo instrumental la versatilidad 
de la técnica para la obtención de diferentes sistemas de liberación controlada es muy elevada 
como se ha demostrado en este trabajo, que a partir de diferentes concentraciones poliméricas 
y disolventes se han obtenido vectores de diferentes tamaños y morfologías. En cuanto a 
niveles de producción, resultan bajos (Tabla 5.1) puesto que los caudales con los que se trabaja 
no son excesivamente elevados ya que la técnica requiere que estos caudales no sean 
excesivamente altos para poder alcanzar la máxima estabilidad del cono y una elevada 
monodispersidad. Sin embargo, se debe tener en cuenta que es una técnica de trabajo en 
continuo que no necesita ningún proceso adicional de post-producción de los vectores, puesto 
que el disolvente ya ha sido evaporado y el vector obtenido se encuentra en estado sólido y 
estable. Además, se han realizado estudios para la síntesis simultánea a través de múltiples 
agujas, de modo que se pueda aumentar considerablemente la producción. Tal es el caso del 
estudio de Bocanegra et al. [546] en el que demostraron que con un sistema multiemisor, es 





considerablemente la producción de partículas sin modificar los resultados obtenidos con el 
método convencional con tan sólo una aguja. O la investigación de Almería et al. [547], los 
cuales aumentaron hasta en tres órdenes de magnitud la producción de micropartículas de 
PLGA, sin comprometer la morfología ni la dispersión de tamaños de las mismas, mediante la 
aplicación de un sistema multi-aguja de 19 inyectores. 
 Respecto a la producción de los vectores mediante cada método de síntesis, el método 
de emulsión, el cual precisa de un mayor gasto energético, es el que ofrece mayores 
productividades (6.9 g/h), seguido de la síntesis en continuo por nanoprecipitación (5 g/h). Sin 
embargo, ambas productividades se ven disminuidas si se tiene en cuenta la etapa de 
evaporación, alcanzando los valores obtenidos mediante las técnicas electrohidrodinámicas, 
resultando estas últimas las más productivas al darse la evaporación in situ. 
 
Tabla 5.1 Comparación entre las técnicas empleadas en el desarrollo del trabajo de esta Tesis Doctoral. 














Esféricas, discos, fibras, con 
y sin poros 
200 nm-2 µm 
Ventajas - Encapsulación de cargas 
hidrófilas e hidrófobas. 
- Diferentes tipos de 
emulsiones posibles (w/o, 
o/w, w/o/w, o/w/o). 
- Síntesis en un solo paso. 
- Idóneo para cargas 
hidrófobas. 
- Disolventes poco tóxicos. 
- Reproducible. 
- Escalable. 
- Fácil aplicación a la 
síntesis en continuo 
(tecnología microfluídica). 
- Posibilidad de variar 
tamaño y forma del vector. 
- Admite múltiples 
disolventes. 
- Evaporación in situ. 
- Síntesis en continuo. 
Desventajas - Necesidad de 
surfactantes. 
- Disolventes tóxicos. 
- Largo proceso de 
evaporación. 
- Necesidad de lavado del 
producto obtenido. 
- Difícil escalabilidad. 
- Necesidad de gran control 
del proceso. 
- Encapsulación de agentes 
hidrófilos con baja 
eficiencia. 
- Largo proceso de 
evaporación. 
- Sensible a las condiciones 
atmosféricas. 
- Necesidad de gran 
estabilidad del proceso. 
Producción w/o/w: 6.9 g/h*, 
40 mg/h** 
HIPE: 0.7 g/h*, 34 mg/h** 
Discontinuo: 2.5 g/h*, 
20 mg/h** 
Continuo: 5 g/h* 
sub-MPs: 17 mg/h** 
MPs: 67 mg/h** 
Fibras: 170 mg/h** 
Ref. [548][549][550] [551][552][553] [554][555] 
 *No se tiene en cuenta el tiempo de evaporación (3h).  





5.2 Comparativa de la degradación y cinética de liberación de 
los diferentes vectores diseñados. 
 
 La aplicación de las distintas técnicas de síntesis permitió la obtención de vectores con 
diferentes tamaños y morfologías que se muestran en la Figura 5.1. 
 
 
Figura 5.1 Resumen que engloba micrografías de SEM y las distribuciones de tamaño de cada uno 
de los vectores que han sido diseñados a los largo del trabajo realizado en esta Tesis Doctoral. 
 
 Se estudió la cinética de liberación de los agentes bioactivos de todos los vectores. 
Como el polímero no es biodegradable, se ha podido comprobar que los efectos producidos 
por las condiciones de liberación en la morfología de cada tipo de partícula fueron muy 
diferentes.  
 En el caso de las micropartículas más grandes, de cientos de micras, tanto en las que se 
encapsularon proteínas como en las que encapsularon bacterias, se observó que la erosión de 
la matriz polimérica generaba grandes poros por donde la carga podía difundir al medio de 
liberación rápidamente (Figura 5.2-a-b). Este perfil de degradación coincide con el publicado 
por Akram et al. [556], en el que estudiaron la degradación de micropartículas basadas en 





Dependiendo de la carga de cada micropartícula se obtuvieron diferentes perfiles de liberación 
porque, es importante mencionar, que la liberación no está gobernada únicamente por la forma 
de erosionarse o degradarse la matriz polimérica, sino que también depende de las 
propiedades físico-químicas de la biomolécula y de la interacción polímero-biomoléculas. Se 
obtuvo una liberación más rápida en el caso de la proteína HRP o del fluoróforo FITC (Figura 
2.12 y Figura 2.24) a través de los poros generados en la superficie que en la liberación de la 
proteína BSA. Esta diferencia se debe, probablemente, a que tanto la proteína HRP como el 
fluoróforo FITC no presentan cargas superficiales al pH de liberación, mientras que la proteína 
BSA tiene una carga neta superficial negativa al encontrarse en un pH > pI y es posible que, 
debido a esto, pueda ser retenida. Stockwell et al. [557] observaron que diferentes fármacos 
presentaban diferentes perfiles de liberación desde cápsulas del polianión alginato en función 
de su carga. Los de carga opuesta al polímero difundían más lentamente, quedando retenidos 
durante más tiempo en la matriz polimérica. Cuando la carga a liberar son microorganismos 
bacterianos, a pesar de erosionarse la matriz generando grandes poros, se observó un retraso 
de hasta 6h hasta comenzar a obtener crecimiento bacteriano. Esto indica que las bacterias 
quedaban retenidas en el interior de las micropartículas durante más tiempo antes de ser 
liberadas al medio externo, debido, posiblemente, a la interacción de las cargas entre la matriz 
polimérica positiva y la pared bacteriana negativa.  
 También se observaron diferencias en los perfiles de liberación de los antibióticos 
ciprofloxacino y rifampicina, cuando se encapsularon en micropartículas de Eudragit® RS100 
(Figura 4.18). La erosión de la matriz polimérica, en este caso, no se produjo de la misma forma 
que la anteriormente comentada. No se observaron poros en la superficie, sino que las 
partículas se fueron erosionando y aglomerando hasta formar grandes agregados poliméricos 
sin ningún tipo de morfología definida (Figura 5.2-c). Esta degradación de las partículas 
coincide con los perfiles de liberación observados en la investigación de Dhana Lekshmiel at. 
[558], en la que observaron que en un periodo de 15 días tan solo se liberaba de nanopartículas 
de PMMA alrededor de un 15% del fármaco total encapsulado, lo que se debía a la formación 
de una pared polimérica más compacta, coincidiendo así con las observaciones de 
aglomeraciones de este trabajo, dificultando la difusión del fármaco del interior de la partícula. 
Sin embargo, el perfil no fue el mismo para los dos antibióticos. Aunque se observaron 
cinéticas muy lentas para ambos casos, la rifampicina se liberó en mayor proporción que el 
ciprofloxacino, posiblemente debido a algún tipo de interacción débil entre el polímero y el 
antibiótico que dificultasen su difusión al medio externo. Sin embargo, la liberación inicial de 
las primeras horas fue mucho más pronunciada para caso del antibiótico ciprofloxacino. Este 
hecho puede deberse a que la distribución del antibiótico en la partícula no sea la misma, 
debido a que la disolución polimérica de partida tampoco fue la misma, ya que para 
encapsular el ciprofloxacino se preparó previamente una emulsión. Debido a esto el 





liberación inicial más pronunciada. De la misma forma que se observa en el trabajo de Yuan et 
al. [559], en el cual encapsulan en micropartículas de PLGA curcumina mediante electroespray 
y, dependiendo de la técnica y de la disolución de partida, obtienen diferentes perfiles de 
liberación, siendo más rápida la liberación del compuesto más accesible a la superficie. 
 En el caso de las fibras, se observó una liberación lenta pero sostenida dominada por el 
proceso de difusión. La cantidad de fármaco liberado durante las primeras horas fue mayor 
cuando la cantidad de antibiótico introducida en las fibras era mayor. Se produce la liberación 
de prácticamente la totalidad de la rifampicina sin observar grandes cambios morfológicos de 
las fibras, salvo rupturas y un aparente aumento del volumen de las mismas, pero no se 
observa a simple vista la erosión polimérica ni la agregación de las fibras (Figura 5.2-f). Estas 
observaciones coinciden con las realizadas por Carvalho et al. [560], observando que las fibras 
de PMMA no se mostraban degradadas ni erosionadas tras 7 días de liberación in vitro. Por lo 
tanto, la encapsulación del antibiótico en las fibras parece darse de forma cercana a la 
superficie, desde donde difunde. Además, debido a la ausencia de aglomeración del polímero 
que forma las fibras, se produce la liberación de mayor cantidad de rifampicina en menor 
tiempo, en comparación con las micropartículas.  
 
 
Figura 5.2 Micrografías de SEM de cada uno de los vectores que han sido diseñados en el trabajo de 
esta Tesis Doctoral (enmarcada en morado) junto con una micrografía representativa de la 





 Como se ha demostrado, no sólo influye el vector en el perfil y la cinética de liberación, 
sino que el agente bioactivo contenido en su interior también tiene mucha influencia en el 
proceso. Para eliminar la influencia de la biomolécula en la liberación se comparan los vectores 
de diversos tamaños con un orden de magnitud de diferencia entre ellos en los que se ha 
encapsulado el antibiótico rifampicina. Morfológicamente parece que el proceso de liberación 
se da de manera similar, ya que las partículas se van erosionando y aglomerando 
independientemente del tamaño (Figura 5.2-c-d-e). Si comparamos las cinéticas de liberación 
de estos vectores, se observan diferentes perfiles (Figura 5.3). 
 
 
Figura 5.3 a) Gráfica comparativa de los perfiles de liberación de tres de los vectores diseñados en el 
trabajo de esta Tesis Doctoral: nanopartículas, sub-micropartículas y micropartículas, b) tiempo 
necesario para alcanzar la concentración MIC, c) tiempo necesario para alcanzar la concentración 
MBC. 
 
 En las partículas de menor tamaño, la cinética de liberación es más rápida, 
posiblemente debido a que el fármaco difunde más rápido al haber menos cantidad de 
polímero, haciéndose esa liberación más lenta y sostenida conforme el diámetro del vector 
aumenta. Para poder investigar este comportamiento más profundamente, se utilizó la 
cantidad necesaria de cada una de las partículas sujetas a este estudio para tener en todas ellas 
la misma cantidad de fármaco contenido, 0.05 mg. Por lo tanto, teniendo en cuenta la 





mg de sub-micropartículas y 0.39 mg de micropartículas, en un volumen final de 10 mL. Se 
fijaron como puntos de control el tiempo necesario para cada tipo de vector para alcanzar las 
concentraciones MIC y MBC. Como se observa en la Figura 5.3-b, para alcanzar una 
concentración cercana a 0.05 µg/mL (concentración MIC) las nanopartículas necesitaron tan 
sólo 5.4 min (0.09h) para empezar a ejercer efecto antimicrobiano, las partículas sub-
micrométricas 1h y las micropartículas 1.9h. Las diferencias son más evidentes cuando la 
concentración que se pretende alcanzar es de 0.5 µg/mL (MBC), como se muestra en la Figura 
5.3-c tardando 18 min (0.3h) en alcanzarla las nanopartículas, mientras que hasta 14.5h después 
no la alcanzarían las sub-micropartículas y para las micropartículas habría que esperar hasta 
40.6h. 
 Como se ha podido comprobar, se puede ajustar la cinética de liberación al perfil que 
sea necesario mediante el uso de diferentes protocolos de síntesis lo que resulta útil y 
potencialmente interesante dependiendo de la aplicación biomédica. Por ejemplo, hay terapias 
que necesitan un tratamiento antibiótico inmediato y una distribución sistémica rápida, 
mientras que hay infecciones que precisan de un tratamiento a largo plazo y sostenido en el 
tiempo. Los sistemas de liberación rápida son necesarios en infecciones agudas, para su 
profilaxis, como en el caso de heridas, quemaduras, reemplazos de articulaciones, cesáreas o 
en el tratamiento de enfermedades endógenas como sepsis, infecciones del tracto urinario, piel 
y tejidos blandos. En el caso de las infecciones respiratorias crónicas, como la tuberculosis, 
urinarias crónicas, úlceras, asociadas a patógenos intracelulares o infecciones asociadas a 
prótesis o implantes, los tratamientos prescritos son aquellos que actúan a largo plazo. Esta 
liberación sostenida en el tiempo sería altamente ventajosa en el caso de las infecciones 
periprotésicas con una prevalencia baja pero significativa de 1-2% con signos y síntomas que 
pueden durar desde 14 hasta más de 28 días [561], cuando se implanta un dispositivo de 
fijación en el caso de una fractura abierta la incidencia de infección aumenta hasta un 30% 
mientras que alrededor de un 5% de los implantes de fijación interna se infectan [562]. Estudios 
realizados demuestran que es conveniente una profilaxis a largo plazo para evitar estos casos 
que pueden desembocar en un cambio de prótesis total o una cronificación de la infección 
[563]. Sin embargo, infecciones locales no cronificadas son tratadas con dosis de acceso más 
inmediato de antibióticos.  
 Un estudio llevado a cabo por Klein et al. [564] mostró que desde el año 2000 hasta el 
año 2015, englobando un total de 76 países, el consumo de antibióticos aumentó un 65% y la 
tasa de consumo de antibióticos un 39%, con la alarmante consecuencia de las resistencias 
bacterianas a estos compuestos. Por lo tanto, el desarrollo de estos sistemas de liberación de 
antibióticos proporcionando una cantidad de antibiótico requerida a lo largo del tiempo sin 
necesidad de administrar dosis continuas para tratamientos de infecciones agudas o crónicas 
podría presentar una gran ventaja para evitar el consumo descontrolado que supone la 





 Aunque en este trabajo de Tesis Doctoral se ha trabajado con antibióticos, proteínas y 
bacterias modelo, los sistemas de liberación desarrollados pueden ser implementados en 
diferentes aplicaciones en las que sean necesarias, por ejemplo, estas cinéticas de liberación a 
largo plazo. En el estudio de Brusaferri et al.[565], se evaluó la influencia de un tratamiento a 
largo plazo de costicoesteroides para prevenir o retrasar la progresión de la enfermedad 
neuritis óptica, encontrando mejoras tras la administración durante 30 días. O en el estudio de 
Summers et al. [566], se demostró que la administración oral de tetrahidroaminoacridina 
durante más de 12 meses mostró mejoras significativas en pacientes con la enfermedad de 
Alzheimer de moderada a grave. Por otro lado, también se encuentran aplicaciones punteras 
para los vectores con perfiles de liberación a corto plazo. Por ejemplo, Fuhlbrigge et al. [567] 
publicaron que la prescripción médica para el tratamiento con corticoides para pacientes con 
asma es aquella en la que el fármaco se encuentra disponible inmediatamente, sin embargo, 
resulta difícil controlar la dosis exacta administrada, por lo que los sistemas de liberación 
controlada podrían ser de apoyo en estos casos. En conclusión, la posibilidad de poder 
seleccionar la cinética de liberación dependiendo del perfil del tratamiento abre numerosas 
puertas para las aplicaciones de los sistemas de liberación desarrollados para vías de 




























 Para concluir el trabajo realizado en esta Tesis Doctoral titulada “Desarrollo de 
sistemas poliméricos mucoadhesivos de liberación controlada para la distribución localizada 
de agentes terapéuticos bioactivos”, se ha de mencionar que los aspectos clave en el diseño de 
vectores de liberación controlada de agentes bioactivos son: la morfología y el tamaño. El 
control de los mismos permite obtener la cinética de liberación requerida en las distintas 
aplicaciones. Para demostrarlo, en esta tesis se utilizó un polímero metacrílico, cuyo 
mecanismo de liberación es independiente del pH y que proporciona una liberación 
controlada en el tiempo. 
 En este trabajo se han desarrollado diferentes técnicas, optimizando sus diferentes 
variables, con el fin de obtener micropartículas de cientos de micras, micropartículas de unas 
pocas micras, partículas sub-micrométricas, nanopartículas y fibras. Resumiendo, se han 
obtenido sistemas de liberación controlada de diferentes tamaños y morfologías mediante la 
aplicación de diferentes técnicas de síntesis, lo que era el objetivo perseguido. Por lo tanto, las 
conclusiones finales del trabajo son las siguientes: 
 
o En el Capítulo II, mediante la síntesis por doble emulsión-evaporación del disolvente 
convencional (agua en aceite en agua, w/o/w) se obtuvieron micropartículas de cientos 
de micras (143.1 ± 36.0 µm). En estas partículas, se encapsularon con elevadas 
eficiencias proteínas modelo (88.4 y 95.8% para BSA y HRP, respectivamente) como 
prueba de concepto para la aplicación en la administración oral de proteínas 
terapéuticas, asegurando la protección proteica de la desnaturalización ácida a su paso 
por el pH ácido gástrico. Además, se confirmó la ausencia de toxicidad celular de las 
micropartículas producidas. 
o En el Capítulo II también se desarrolló la variación de la técnica convencional de 
encapsulación mediante doble emulsión denominada doble emulsión de elevada fase 
interna-evaporación del disolvente (HIPE), mediante la cual también se obtuvieron 
micropartículas grandes de ciento de micras (114.8 ± 48.4 µm). En estas micropartículas 
se encapsularon satisfactoriamente bacterias modelo, como pruebas de concepto para 
la encapsulación de bacterias probióticas para la administración oral de probióticos. 
Las bacterias encapsuladas resultaron viables tras el proceso de digestión simulada, 
sobreviviendo al propio proceso de síntesis y al paso por las condiciones ácidas 
gástricas. Además, se comprobó la viabilidad de los microorganismos encapsulados y 
liofilizados en el interior de las micropartículas en condiciones normales de luz, 
temperatura y humedad, durante un total de 5 meses. Estas micropartículas obtenidas 
tampoco resultaron citotóxicas. 
o En el Capítulo III, tras una exhaustiva optimización de las condiciones de síntesis 
mediante el método de nanoprecipitación se obtuvieron nanopartículas con un tamaño 





favorecer la monodispersidad y la producción del vector diseñado consiguiendo una 
producción de nanopartículas homogénea con bajo índice de polidispersidad (18.4 ± 
5.5 nm). Se encapsuló satisfactoriamente el antibiótico rifampicina como fármaco 
modelo (EE 30.1 ± 5.7% mediante el método discontinuo y 42.3 ± 2.4% mediante la 
aplicación de microfluídica). Se confirmó la actividad antimicrobiana del antibiótico 
encapsulado y la ausencia de toxicidad celular del vector polimérico sintetizado.  
o En el Capítulo IV, gracias a la gran cantidad de condiciones permitidas mediante las 
técnicas de síntesis electrohidrodinámicas, se desarrollaron diferentes vectores: 
 - Se sintetizaron micropartículas (2.6 ± 0.4 µm) en las que se encapsularon dos 
antibióticos modelo hidrófilo ciprofloxacino e hidrófobo rifampicina. La encapsulación 
fue altamente eficiente (EE 99.3 ± 1.6% para la rifampicina y EE 86.9 ± 6.9% para el 
ciprofloxacino) y se demostró la actividad antimicrobiana del fármaco liberado, 
incrementada por el efecto de contacto partícula-bacteria. Además, los vectores con y 
sin antibiótico encapsularon mostraron ausencia de toxicidad celular. 
 - Se sintetizaron partículas sub-microparticuladas (217.1 ± 57.3 nm), de unos 
cientos de nanómetros, en las que se encapsuló el antibiótico rifampicina y resultó 
inviable la encapsulación del antibiótico ciprofloxacino. La encapsulación de 
rifampicina resultó altamente eficaz (EE 82.9 ± 1.0%) y el antibiótico mantuvo su 
actividad, siendo ésta también incrementada por un ligero efecto de contacto entra las 
partículas y las bacterias, sin que el vector obtenido resultase citotóxico. 
 - También se sintetizaron microfibras poliméricas (1.1 ± 0.3 µm) en las que se 
encapsuló el antibiótico rifampicina con una elevada eficiencia de encapsulación (EE 
57.3 ± 3.1%). El antibiótico, una vez liberado, mantuvo su actividad antimicrobiana y 
las fibras ejercieron cierto efecto de contacto por interacción entre las membranas y las 
bacterias. Las fibras poliméricas con y sin antibiótico incorporado resultaron 
compatibles con las líneas celulares estudiadas. 
o En el Capítulo V se realiza una comparativa de las técnicas utilizadas y los resultados 
obtenidos para cada una de ellas. Además, se realiza un estudio de los perfiles de 
liberación en función del tamaño y morfología del vector sintetizado y de la carga 
encapsulada en cada uno de ellos. En este capítulo se demuestra la importancia del 
control del tamaño principalmente y de la morfología en la síntesis de los vectores de 
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